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1 Einleitung  
1.1 Hintergrund 
Das hepatozelluläre Karzinom (HCC) ist weltweit der sechsthäufigste maligne 
Tumor sowie die dritthäufigste Ursache von tumorassoziiertem Tod (Parkin, 
Bray et al. 2005). Dabei ist die Leberresektion als primäre kurative Therapie für 
Patienten mit HCC sowie bei ausgewählten Patienten mit Leberzirrhose 
etabliert (Emond, Samstein et al. 2005). Jedoch sind nur 9 bis 27 % der 
Patienten mit HCC zum Zeitpunkt der Vorstellung für eine Resektion geeignet 
(Jansen, van Hillegersberg et al. 2005). Als Ursache hierfür gelten die Nähe des 
Tumors zu großen Gefäßen oder biliären Strukturen, der Grad der zugrunde 
liegenden Lebererkrankung sowie der klinische Zustand des Patienten (Ng, 
Lam et al. 2003). Aus vergleichbaren Gründen sind 80 % der Patienten mit 
Lebermetastasen bei kolorektalem Karzinom für die chirurgische Resektion 
ebenfalls ungeeignet (Oshowo, Gillams et al. 2003).  
Ist die chirurgische Resektion als Goldstandard bei Patienten mit HCC (Song, Ip 
et al. 2004) oder Lebermetastasen (Ott, Wein et al. 2001) nicht durchführbar, so 
sind die bildgebungsgesteuerten thermischen Ablationstechniken die Therapie 
der Wahl (Bruners, Levit et al. 2010). Zu diesen minimal-invasiven Therapien 
zählen die Radiofrequenz(RF)-Ablation (Pereira 2007), die Laser-induzierte 
Thermotherapie (LITT) (Vogl, Straub et al. 2004), die Mikrowellenablation 
(MWA) (Bhardwaj, Strickland et al. 2010), die fokussierte Ultraschalltherapie 
(Numata, Fukuda et al. 2009) und die Kryoablation (Shimizu, Sakuhara et al. 
2009).  
In den letzten zehn Jahren hat sich insbesondere die RF-Ablation bei niedriger 
Invasivität, geringem technischen Aufwand und kostengünstigem Einsatz 
(Shetty, Rosen et al. 2001) als breitflächig akzeptierte Behandlungsoption für 
primäre und sekundäre Lebertumore etabliert (Lepetit-Coiffe, Laumonier et al. 
2009).  
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1.2 Radiofrequenzablation 
1.2.1 Geschichte und Anwendungsbereich der Radiofrequenzablation 
Bereits 1891 berichtete D’Arsonval, dass RF-Wellen einen Temperaturanstieg 
in biologischen Geweben bewirken (D'Arsonval 1891). In den späten 1980er 
Jahren wurde erstmals die Anwendung der RF-Ablation in der Leber 
beschrieben. Hierbei wurden modifizierte RF-Systeme zur Durchführung 
perkutaner Koagulationsnekrosen im Lebergewebe entwickelt (McGahan, 
Browning et al. 1990). Die anfänglich sehr kleinen Nekrosegrößen von 1 cm 
Durchmesser konnten durch kontinuierliche Weiterentwicklung dieser Technik 
auf bis zu 400 % im Leberparenchym gesteigert werden (Pereira, Trubenbach 
et al. 2003). 
Seit Mitte der 1990er Jahre wird die perkutane bildgebungsgesteuerte RF-
Ablation zur Behandlung primärer und sekundärer Lebermalignome verwendet 
(Rossi, Di Stasi et al. 1995). Neben dem Einsatz zur Therapie von 
Lebermalignomen findet die RF-Ablation u. a. Anwendung in der Therapie von 
extrahepatischen Tumoren wie Nieren- (Tracy, Raman et al. 2010), Lungen- (de 
Baere, Palussiere et al. 2006) und Knochentumoren (Dupuy, Liu et al. 2010). 
 
1.2.2 Prinzip der Radiofrequenzablation 
Die RF-Ablation ist ein technisches Verfahren, bei dem ein umschriebenes 
Gewebeareal durch lokale Applikation von hochfrequentem Wechselstrom 
(ca. 375 – 500 kHz) durch Hitzekoagulation devitalisiert wird (Kormann, Ockert 
et al. 2001).  
 
Es gibt zwei grundsätzliche Prinzipien bei der RF-Ablation: mono- und bipolare 
RF-Systeme. Bei den monopolaren Systemen ist eine Elektrode, die 
Applikatorelektrode, in eine Nadel integriert, die in das Zielgewebe eingebracht 
wird, während sich die zweite Elektrode, die Dispersionselektrode, extern am 
Patienten befindet (Bruners, Hodenius et al. 2007). Die Applikatorelektrode 
besitzt eine nicht isolierte aktive Spitze, durch diese wird das Zielgewebe 
erhitzt. Die Fläche der Applikatorelektrode ist deutlich kleiner als die der 
Dispersionselektrode. Bei der bipolaren RF-Sonde sind beide Elektroden 
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gemeinsam in einer Ablationssonde integriert. Die Notwendigkeit einer externen 
Dispersionselektrode entfällt somit (Pereira, Trubenbach et al. 2003).  
 
Des Weiteren gibt es verschiedene Modelle von RF-Ablationssonden 
(s. Abbildung 1-1 a/b): Neben Stabelektroden und Clusterelektroden kommen 
auch expandierbare Ablationssonden bei der RF-Ablation zum Einsatz 
(Helmberger, Hoffmann et al. 2003). Mithilfe der expandierbaren 
Ablationssonden können durch schirmartiges Ausfahren mehrerer dünner 
Elektroden größere, der Kugelform eines Tumors entsprechende Nekrosen 
erzeugt werden (Pereira, Trubenbach et al. 2003). 
 
   
Abbildung 1-1 a/b: RF-Ablationssonden. 
Abbildung a zeigt eine nadelförmige Stabelektrode. Abbildung b zeigt 
zwei expandierbare Ablationssonden (Pereira, Trubenbach et al. 2003). 
 
Zusätzlich gibt es RF-Sonden, die intern mit Kochsalz-Lösung gekühlt werden. 
Durch die interne Kühlung wird eine frühzeitige Karbonisation unmittelbar 
angrenzend an die RF-Sonde durch Abtransport der Wärme verhindert, 
dadurch kann eine Vergrößerung der Koagulationsnekrose erreicht werden 
(Hansler, Frieser et al. 2007). Neben den intern gekühlten RF-Sonden sind 
auch perfundierte Elektroden verfügbar. Die Spitze der perfundierten Elektrode 
weist kleine Öffnungen auf, durch die Kochsalz direkt in das Zielgewebe 
abgegeben werden kann. Das Kochsalz verhindert eine Austrocknung des 
Gewebes und ermöglicht dadurch eine verbesserte elektrische und thermische 
Leitfähigkeit. Aus diesem Grund können ebenfalls größere Nekrosezonen 
erzielt werden (Crocetti, de Baere et al. 2010). 
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Sonografisch, CT- oder MRT-grafisch gesteuert wird die RF-Sonde perkutan im 
Tumor platziert (s. Abbildung 1-2) (Higgins and Berger 2006). 
 
 
 
Abbildung 1-2:  Schematische Darstellung der RF-Ablation eines Lebertumors.  
Die Abbildung zeigt die Insertion der RF-Sonde in einen Lebertumor. 
Die RF-Sonde ist an einem RF-Generator angeschlossen (Goldberg 
and Dupuy 2001). 
   
Das Prinzip der RF-Ablation beruht auf einem geschlossenen Stromkreis 
zwischen RF-Generator und Patienten. Hierbei wird hochfrequenter 
Wechselstrom (ca. 375 – 500 kHz) über die RF-Sonde in das Zielgewebe 
eingebracht. Zwischen Applikatorelektrode und Dispersionselektrode wird ein 
elektrisches Feld erzeugt. Der hochfrequente Wechselstrom fließt nur zwischen 
den beiden Elektroden und führt zu einer Bewegung der Ionen im Gewebe. 
Aufgrund des hohen Gewebewiderstandes entsteht über Reibung (Friktion) 
Wärme und es resultiert eine fokussierte Erhitzung des Gewebes im Bereich 
um die RF-Sonde (Tacke, Mahnken et al. 2004).  
Gewebetemperaturen über 45 °C über mehrere Stunden sorgen für einen 
irreversiblen Zellschaden (Rhim, Goldberg et al. 2001). Für eine sofortige 
Proteindenaturierung muss eine lokale Gewebetemperatur von mindestens 
60 °C erreicht werden (Goldberg and Dupuy 2001). Die Zieltemperatur bei der 
RF-Ablation beträgt zwischen 60 und 100 °C. Bei diesen Temperaturen kommt 
es aufgrund irreversibler Proteindenaturierungen zu einer Koagulationsnekrose. 
Um diese Koagulationsnekrose zu erzeugen, ist es notwendig, das gesamte 
Zielgewebe über mehrere Minuten homogen auf über 60 °C zu erhitzen 
(Bruners, Levit et al. 2010). Wird dies nicht mit einem ausreichenden 
Sicherheitssaum von 0,5 bis 1 cm im gesunden Gewebe erreicht, kann es zu 
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einer inkompletten Ablation mit Ausbildung eines Lokalrezidivs kommen (Yu, 
Cheng et al. 2005). Temperaturen über 100 °C führen zu einer Verkohlung des 
Gewebes (Karbonisation) und zu intrazellulärer Gasbildung (Vaporisation) 
(Pereira 2007). Dies führt zu einer Abnahme der thermischen und elektrischen 
Leitfähigkeit und dadurch zu einer Reduktion der Größe des zu abladierenden 
Volumens (Goldberg and Dupuy 2001). 
Rhim et al. haben die oben genannten Effekte einer Temperatureinwirkung auf 
das Gewebe wie während der RF-Ablation in der nachfolgenden Abbildung 
zusammengefasst (s. Abbildung 1-3):  
 
Abbildung 1-3:  Schematische Zeichnung der Gewebereaktion auf Hitze. 
Für eine erfolgreiche Ablation des Tumorgewebes sollte die 
Gewebetemperatur im idealen Bereich (60 bis 100 °C) über mehrere 
Minuten im gesamten Zielvolumen aufrechterhalten werden (modifiziert 
nach Rhim, Goldberg et al. 2001). 
 
Die Größe der entstehenden Koagulationsnekrose hängt von verschiedenen 
Faktoren wie der zugeführten Energie, der Sondengeometrie, der 
Applikationszeit, dem Flüssigkeitsgehalt des Gewebes, der Organperfusion 
sowie der Dichte der Blutgefäße ab (Tacke, Mahnken et al. 2004). Diese bei der 
Entstehung der Koagulationsnekrose mitwirkenden Parameter wurden bereits 
1948 von Pennes in der sogenannten Gewebeerhitzungsgleichung 
zusammengefasst (s. Abbildung 1-4) (Pennes 1948): 
 
Abbildung 1-4: Vereinfachte Gewebeerhitzungsgleichung nach Pennes 
   (Pereira, Trubenbach et al. 2003). 
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Die Größe der Koagulationsnekrose ist somit von der Hitzeverteilung sowie von 
den physiologischen Gewebeeigenschaften abhängig (Vanagas, Gulbinas et al. 
2010).  
 
1.2.3 Steuerung der Radiofrequenzablation 
Gegenwärtig gibt es zwei Möglichkeiten zur Steuerung der RF-Ablation und 
damit zur Abschätzung des Nekroseumfangs:  
 
Ein Ansatz ist die direkte Temperaturmessung an der Sondenspitze durch 
integrierte Temperatursonden (Pereira, Trubenbach et al. 2004). Dieser 
temperaturbasierte Ansatz liefert jedoch lediglich die Temperaturinformation an 
der Sondenspitze. Diese ist allerdings für das Behandlungsergebnis irrelevant, 
da hier bei regelrechter Sondenlage immer hohe Temperaturen zwischen 90 
und 105 °C herrschen, die jedoch in der Peripherie schnell abfallen. Außerdem 
spiegelt die Messung der lokalen Temperatur an bestimmten Punkten nicht 
unbedingt die Hitzeverteilung innerhalb des zu abladierenden Zielvolumens 
wider (Clasen and Pereira 2008). Des Weiteren misst der Thermosensor bei 
gekühlten Elektroden die Temperatur der Kühlflüssigkeit mit.  
 
Die zweite Methode zur Steuerung der RF-Ablation erfolgt über die Bestimmung 
des Gewebewiderstands bei bipolaren RF-Systemen (Clasen, Schmidt et al. 
2006) bzw. der Impedanz bei monopolaren RF-Systemen (Goldberg, Stein et al. 
1999). Hierbei dient die Gewebeleitfähigkeit als Maß für die Vitalität. Ein 
konstanter Anstieg des Gewebewiderstandes bzw. der Impedanz entspricht 
einer fortgeschrittenen Koagulation im Bereich um die RF-Sonde (Clasen and 
Pereira 2008). Gleichzeitig wird die Generatorleistung mit zunehmendem 
Gewebewiderstand bzw. steigender Impedanz reduziert. Dies erfolgt bei den 
meisten RF-Systemen automatisch. Die Temperatur wird bei diesem Ansatz 
nicht berücksichtigt.  
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1.2.4 Empfehlungen zur Radiofrequenzablation 
Die Expertengruppe Radiofrequenzablation (EGRA) der Deutschen 
Gesellschaft für Interventionelle Radiologie und minimal-invasive Therapie 
(DeGIR) der Deutschen Röntgengesellschaft (DRG) hat Empfehlungen für die 
Behandlung primärer und sekundärer Lebertumore mittels RF-Ablation 
formuliert (Pereira, Düx et al. 2011). Sie lassen sich wie folgt zusammenfassen:  
Grundsätzlich soll die Indikationsstellung zur Durchführung der perkutanen RF-
Ablation im interdisziplinären Therapieentscheid von Onkologen, Chirurgen, 
Gastroenterologen, Strahlenonkologen und interventionellen Radiologen 
(Clasen and Pereira 2008) und als Teil eines multimodalen Therapiekonzepts 
erfolgen. Die Möglichkeiten adjuvanter Therapien sind dabei immer zu prüfen. 
Allgemeine Grundvoraussetzungen für die Durchführung der RF-Ablation sind 
ein intaktes Gerinnungssystem (Quick > 50 %, Thrombozyten > 50.000 µl), 
fehlende Myelosuppression sowie Infektfreiheit des Patienten (Tacke 2003). Bei 
Portalvenenthrombose und therapierefraktärem Aszites ist die RF-Ablation 
aufgrund des erhöhten Blutungsrisikos kritisch zu diskutieren (Kormann, Ockert 
et al. 2001). 
Anzahl, Größe sowie anatomische Lokalisation der Läsionen bestimmen die 
Möglichkeiten bzw. die Grenzen der Behandlung. Die maximal therapierbare 
Größe der Läsionen ist durch die Sondenkapazität und –größe limitiert. So ist 
die RF-Ablation nur bei einem HCC kleiner als 5 cm und bei weniger als drei 
Tumoren pro Leberlappen indiziert. Unifokale Metastasen sollten nicht größer 
als 5 cm und multifokale Metastasen nicht größer als 3,5 cm sein. Außerdem 
soll eine Gesamtzahl von fünf Herden bei Metastasen nicht überschritten 
werden (Tacke 2003).  
 
1.2.5 Komplikationen 
Generell sind Komplikationen bei der perkutanen RF-Ablation der Leber selten 
und meistens selbstlimitierend (Asmis, Balaa et al. 2010). Die Rate aller 
Komplikationen wird mit 2,5 bis 5 % angegeben (Tacke 2003). In der Literatur 
wird von einer Mortalität von bis zu 1 % berichtet (Sommer 2004).  
In einer retrospektiven Studie mit 282 Patienten mit HCC beobachteten Laspas 
et al. keine schweren Komplikationen sowie lediglich eine Rate von 2,8 % für 
leichte Komplikationen bei der Behandlung mittels RF-Ablation. Zu diesen 
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leichten Komplikationen zählen subkapsuläre Hämatome, Pleuraergüsse sowie 
das Auftreten eines Leberteilinfarkts. In der Regel bedürfen diese leichten 
Komplikationen keiner medizinischen Intervention (Laspas, Sotiropoulou et al. 
2009). Livraghi et al. geben in einer retrospektiven Studie mit 218 Patienten mit 
einem solitären HCC < 2 cm die Rate für schwere und damit therapiepflichtige 
Komplikationen mit 1,8 % bei der RF-Ablation an. Hierzu zählen peritoneale 
Blutungen, die Ausbildung eines Hämatothorax sowie die Entwicklung einer 
Hyperbilirubinämie über einen Monat hinaus (Livraghi, Meloni et al. 2008). 
Als mögliche Spätkomplikation ist die Aussaat von Tumorgewebe entlang der 
Punktionsstelle zu nennen. In einer Multicenter-Studie wurde eine 
Tumoraussaat bei 12 (0,5 %) von 2320 Patienten mit HCC beobachtet 
(Livraghi, Solbiati et al. 2003). 
 
1.3 Thermometrie 
1.3.1 Die nicht-invasive Thermometrie 
Eine nicht-invasive Thermometrie während der RF-Ablation würde die 
Beurteilung der Temperaturverteilung im Gewebe ermöglichen. Dadurch könnte 
eine komplette Tumorablation gewährleistet und damit die Anzahl an 
Lokalrezidiven reduziert werden.  
Es gibt verschiedene Möglichkeiten der nicht-invasiven Thermometrie zum 
Monitoring der RF-Ablation. Neben der bereits genannten gängigen Methode 
der direkten Temperaturmessung an der Sondenspitze sind die MRT-basierte 
Thermometrie, die Sonografie-basierte Thermometrie sowie die Thermometrie 
mittels Computertomografie als potenzielle Ansätze zur nicht-invasiven 
Temperaturmessung zu nennen (Germain, Chevallier et al. 2001).  
 
1.3.2 Thermometrie mittels Magnetresonanztomografie  
Aufgrund verschiedener Vorzüge wird der Magnetresonanztomografie (MRT) 
großes Potenzial zum Temperaturmonitoring zugeschrieben: So erweisen sich 
der hervorragende Weichteilkontrast, die Nichtinvasivität, das Fehlen 
ionisierender Strahlung sowie die Fähigkeit, Bilder in jeder Scanebene mit guter 
zeitlicher und räumlicher Auflösung zu akquirieren, als vorteilhaft. Das Ziel der 
MRT-gesteuerten thermischen Therapie ist es, unter Nutzung der Echtzeit-
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Thermometrie, eine bessere Kontrolle über das Behandlungsresultat zu 
erlangen (Rieke and Butts Pauly 2008). Eine effiziente MRT-basierte 
Thermometrie ist das Ergebnis eines Kompromisses zwischen 
Temperaturgenauigkeit, Bildaufnahmezeit, räumlicher Auflösung sowie der 
Anfälligkeit für Artefakte (Germain, Chevallier et al. 2001).  
 
Zu den temperatursensiblen MRT-Parametern zählen: 
 der Protonenresonanzfrequenz-Shift (PRF-Shift), 
  der Diffusionskoeffizient,  
 die Magnet-Resonanz-spektroskopische Bildgebung,  
 die longitudinale T1-Relaxationszeit (Germain, Chevallier et al. 2001),  
 die transversale T2-Relaxationszeit (Graham, Bronskill et al. 1998),  
 die Equilibrium Magnetisierung (Germain, Vahala et al. 2002) und 
 die temperatursensiblen Kontrastmittel (Quesson, de Zwart et al. 2000).  
 
Der PRF-Shift, die T1- und T2-Relaxationszeiten, die Equilibrium 
Magnetisierung und der Diffusionskoeffizient zeigen relative 
Temperaturänderungen durch Vergleich von während der thermischen Ablation 
aufgenommenen Bildern mit Referenzbildern, die vor Beginn der RF-Ablation 
aufgenommen wurden. Im Gegensatz dazu liefern die Magnet-Resonanz-
spektroskopische Bildgebung und die temperatursensiblen Kontrastmittel 
absolute Temperaturänderungen, sie benötigen kein Referenzbild (Clasen and 
Pereira 2008).  
 
Zu Beginn wurde vorwiegend die temperaturabhängige Änderung der 
longitudinalen T1-Relaxationszeit zur nicht-invasiven Thermometrie verwendet 
(Parker, Smith et al. 1983). Neben der T1-Relaxationszeit kamen in letzter Zeit 
insbesondere der Diffusionskoeffizient und der PRF-Shift zum In-vivo-
Temperaturmonitoring während der RF-Ablation zum Einsatz (Rieke and Butts 
Pauly 2008). Deshalb soll im Folgenden besonders auf die spezifischen Vor- 
und Nachteile dieser MRT-Parameter eingegangen werden: 
 
Die longitudinale T1-Relaxationszeit ist vom Gewebetyp abhängig. Zusätzlich 
verhält sie sich nichtlinear zu Änderungen der Temperatur infolge 
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physiologischer und metabolischer Veränderungen bei der thermischen 
Ablation (Boss, Graf et al. 2005). So nimmt die T1-Relaxationszeit bei 
Temperaturen zwischen 40 und 60 °C ab und steigt bei Temperaturen über 
60 °C an (Graham, Bronskill et al. 1998). Aufgrund dieser Eigenschaften dienen 
Änderungen der T1-Zeit oft zur qualitativen Bestimmung der 
Temperaturverteilung. Eine quantitative Thermometrie scheint nur in dem den 
Tumor umgebenden Gewebe bei Temperaturen zwischen 45 und 65 °C möglich 
zu sein (Germain, Chevallier et al. 2001). Die Reliabilität der T1-basierten 
Thermometrie bei der RF-Ablation ist somit limitiert (Clasen and Pereira 2008).  
 
Der Diffusionskoeffizient ist ebenfalls abhängig von Temperaturänderungen 
(Quesson, de Zwart et al. 2000). So steigt der Diffusionskoeffizient mit 
zunehmender Temperatur an (Germain, Chevallier et al. 2001). Nachteilig ist 
hier jedoch die Variabilität in verschiedenen Gewebetypen, die starke 
Anfälligkeit für Bewegungsartefakte, die relativ lange Aufnahmezeit sowie die 
Nichtlinearität des Diffusionskoeffizienten zur Temperatur (Clasen and Pereira 
2008). Des Weiteren benötigt die diffusionsbasierte Thermometrie eine hohe 
Gradientenstärke, die nicht in allen Magnetresonanz(MR)-Scannern verfügbar 
ist (Germain, Chevallier et al. 2001). Positiv ist die Unabhängigkeit von der 
Feldstärke (Rieke and Butts Pauly 2008).  
 
Aus drei Gründen ist die MRT-basierte Thermometrie mittels 
Protonenresonanzfrequenz-Shift (PRF-Shift)-Methode die bevorzugte Wahl bei 
vielen In-vivo-Applikationen:  
 die Genauigkeit der Temperaturmessung, 
 die lineare Beziehung zwischen PRF-Shift und Temperatur unabhängig 
von physiologischen Effekten aufgrund der thermischen Ablation und  
 die Möglichkeit der schnellen Datenakquisition (Weidensteiner, Quesson 
et al. 2003).  
Die PRF-Shift-Methode basiert auf der Annahme, dass eine Änderung der 
Gewebetemperatur zu Veränderungen im lokalen Magnetfeld führt. Diese 
Veränderungen im lokalen Magnetfeld bewirken eine messbare Änderung der 
Präzessionsfrequenz (Frich 2006). Eine steigende Temperatur führt zu einer 
Abnahme des PRF-Shifts (Rieke and Butts Pauly 2008). Jedoch ist diese 
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Methode anfällig für Änderungen des externen magnetischen Feldes. 
Außerdem nimmt die thermische Sensibilität mit einer niedrigeren Feldstärke ab 
(Clasen and Pereira 2008). Des Weiteren wird die Genauigkeit des 
Temperaturmonitorings durch Bewegungsartefakte beeinflusst und es können 
signifikante Fehler bei der Thermometrie auftreten (Boss, Graf et al. 2005). 
 
Die Limitationen der MRT-basierten Thermometrie zum Monitoring der RF-
Ablation lassen sich wie folgt zusammenfassen: Hoher apparativer Aufwand, 
Erforderlichkeit MRT-kompatibler RF-Sonden, Interferenzen zwischen MR- und 
RF-System, Anfälligkeit für Bewegungsartefakte, relativ lange Aufnahmezeiten 
sowie Variabilität in verschiedenen Gewebetypen (Clasen and Pereira 2008). 
Es gibt verschiedene Strategien um diese Limitationen zu lösen und so das 
MRT-basierte Temperaturmonitoring zu verbessern:  
So kann beispielsweise eine atmungsgetriggerte Bildaufnahme 
Bewegungsartefakte reduzieren (Lepetit-Coiffe, Quesson et al. 2006). Des 
Weiteren beeinflusst die Implementierung eines geeigneten Filters die 
Interferenz zwischen MR-Scanner und gewerblichen RF-Systemen positiv 
(Vigen, Jarrard et al. 2006), ebenso wie die Alternation zwischen RF-Ablations-
Zyklen und MR-Daten-Akquisition (Botnar, Steiner et al. 2001). Im Gegensatz 
dazu kommt es bei der Laser-induzierte Thermotherapie (LITT) zu keinen 
Interferenzen zwischen Laserequipment und MR-Scanner (Bruners, Levit et al. 
2010). Zwar sind MRT-kompatible RF-Sonden verfügbar (Mahnken, Buecker et 
al. 2004), jedoch sind die geläufigen RF-Generatoren nicht MRT-kompatibel 
und somit ist der Einsatz von temperatursensiblen MRT-Parametern zur 
Echtzeit-Thermometrie derzeit nur eingeschränkt möglich. Diese verschiedenen 
technischen Probleme limitieren gegenwärtig den Einsatz der MRT-basierten 
Thermometrie in der klinischen Routine zum Monitoring der RF-Ablation.  
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1.3.3 Thermometrie mittels Sonografie 
Die Sonografie ist eine leicht verfügbare und günstige Methode zum 
Temperaturmonitoring mit relativ einfachen Anforderungen zur 
Signalverarbeitung (Arthur, Straube et al. 2005). Des Weiteren ist sie 
kompatibel mit den gängigen RF-Systemen.  
 
Zu den verschiedenen Ansätzen der nicht-invasiven Thermometrie mittels 
Sonografie zählen  
 der Echo Shift, verursacht durch Änderungen der thermischen 
Ausdehnung des Gewebes und der Schallgeschwindigkeit (Varghese, 
Zagzebski et al. 2002),  
 der Schwächungskoeffizient (Parmar and Kolios 2004) und 
 Änderungen in der rückgestreuten Energie aufgrund 
Gewebeinhomogenitäten (Arthur, Straube et al. 2005).   
 
Die Verwendung des Echo Shifts hat im letzten Jahrzehnt unter den 
temperatursensiblen Sonografieparametern die meiste Aufmerksamkeit erlangt 
(Arthur, Straube et al. 2005). Hierbei müssen die Schallgeschwindigkeit und der 
thermische Ausdehnungskoeffizient bekannt sein (Sun and Ying 1999). Eine 
ansteigende Gewebetemperatur führt zu einer veränderten 
Schallgeschwindigkeit aufgrund einer anderen Ausbreitungsrichtung der 
Schallwellen und damit zu einem veränderten Echo Shift (Frich 2006). 
Limitierend wirkt, dass die Schallgeschwindigkeit in unterschiedlichen 
Gewebezusammensetzungen variiert. Fetthaltiges Gewebe zeigt einen stark 
negativen Temperaturkoeffizienten bezogen auf die Schallgeschwindigkeit, 
wohingegen fettarmes Gewebe einen positiven Temperaturkoeffizienten 
aufweist (Pernot, Tanter et al. 2004). Des Weiteren scheint sich die 
temperaturabhängige Änderung der Schallgeschwindigkeit nur bei 
Temperaturen bis 45 °C linear zu verhalten (Arthur, Straube et al. 2005). Bei 
der RF-Ablation sind jedoch Temperaturen zwischen 60 und 100 °C relevant 
(Curley 2003) und dementsprechend sollte auch bei diesen Temperaturen ein 
zuverlässiges Temperaturmonitoring gewährleistet sein.  
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Der Schwächungskoeffizient gibt an, wie stark die Amplitude der 
Ultraschallwellen frequenz- und distanzabhängig in verschiedenen biologischen 
Geweben abgeschwächt wird (Dietrich 2006). Der Schwächungskoeffizient 
verändert sich ebenfalls mit der Temperatur. Insbesondere bei Temperaturen 
über 50 °C kommt es zum Anstieg dieses Parameters (Clarke, Bush et al. 
2003). Somit kann der Schwächungskoeffizient für das Monitoring der RF-
Ablation nützlich sein.  
 
Änderungen der rückgestreuten Energie sind nahezu linear abhängig von der 
Temperatur bei Temperaturen bis 50 °C (Arthur, Straube et al. 2003). Wenn die 
Temperatur ansteigt verändert sich die rückgestreute Energie positiv oder 
negativ je nach Zusammensetzung des Gewebes, das die Streuung verursacht. 
So nimmt die rückgestreute Energie bei fetthaltigen Geweben mit der 
Temperatur zu, bei fettarmen Geweben hingegen nimmt sie bei steigender 
Temperatur ab. Diese Änderungen sind somit von Gewebeinhomogenitäten 
abhängig (Yang 2009). Die Genauigkeit und die räumliche Auflösung dieser 
Methode wurden bis jetzt noch nicht weiter untersucht (Arthur, Straube et al. 
2005). 
 
Generell basieren die Methoden zur Sonografie-basierten Thermometrie auf 
dem Vergleich von während der thermischen Ablation aufgenommenen Bildern 
mit vor Beginn der RF-Ablation akquirierten Referenzbildern. Sie sind somit 
anfällig für Bewegungsartefakte (Frich 2006). Des Weiteren entstehen bei der 
RF-Ablation aufgrund von Vaporisation Gasbläschen, die zu einer 
Hyperechogenität bei der thermischen Ablation führen. Diese Hyperechogenität 
bleibt für bis zu sechs Stunden bestehen, sodass nach Beendigung der RF-
Ablation keine klare Abgrenzung des Tumorgewebes und der RF-Sonde 
möglich ist. Außerdem repräsentiert der hyperechogene Bereich nicht die 
Koagulationsnekrose, er sollte deshalb nur als grobe Annäherung für den 
Bereich der induzierten Gewebenekrose betrachtet werden (Clasen and Pereira 
2008). Als Möglichkeit der sofortigen Abgrenzung der Ablationszone werden 
neue Mikrobläschen-Kontrastmittel zur kontrastverstärkten Sonografie 
eingesetzt (Solbiati, Tonolini et al. 2004). Das Fehlen der Kontrastverstärkung 
im abladierten Volumen markiert hierbei die Läsionsgrenze (Cheng, Haider et 
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al. 2008). Bei dieser Methode ist jedoch die Sensibilität, einen Residualtumor 
nach 24 Stunden zu entdecken, limitiert (Vilana, Bianchi et al. 2006). 
 
Kontinuierlich werden verbesserte Methoden zum Sonografie-basierten 
Temperaturmonitoring entwickelt. Jedoch finden die Versuche vor allem in 
Phantomen und in-vitro statt (Clement and Hynynen 2005). Die Anwendbarkeit 
in-vivo wurde bis jetzt noch nicht ausreichend untersucht (Miller, Bamber et al. 
2002). Aus diesen Gründen spielt die Sonografie-basierte Thermometrie zum 
Monitoring der RF-Ablation derzeit in der klinischen Routine keine Rolle.  
 
1.3.4 Thermometrie mittels Computertomografie  
Als weitere, bis lang kaum untersuchte und in letzter Zeit wenig beachtete 
Möglichkeit der nicht-invasiven Thermometrie ist die Computertomografie (CT) 
zu nennen.  
Bereits vor drei Jahrzehnten wurde die Temperaturabhängigkeit der CT-Werte 
erforscht. So ist die temperaturabhängige Änderung der CT-Werte in Wasser 
und biologischem Gewebe seit den späten 1970ern bekannt. Aufgrund der 
thermischen Expansion des erhitzten Gewebes kommt es zu einer Änderung 
der Dichte des Gewebes. Diese temperaturabhängige Dichteänderung bewirkt 
eine messbare Änderung des CT-Wertes des Gewebes (Bydder and Kreel 
1979). Wenige Jahre später wurden erste Studien zur Anwendbarkeit der nicht-
invasiven Thermometrie während Hyperthermie unter Verwendung klinischer 
CT-Scanner veröffentlicht (Fallone, Moran et al. 1982). So beschrieben Fallone 
et al. in einer In-vitro-Studie eine temperaturabhängige Änderung der CT-Werte 
in Wasser- und Muskelgewebeproben. In ihrer Studie erreichten sie eine 
Temperaturgenauigkeit von kleiner 1 °C sowie eine räumliche Auflösung von 
1 cm. Die Temperatursensibilität lag im Bereich von - 0,4 HU/°C für Wasser und 
- 0,45 HU/°C für Muskelgewebe (Cetas 1984). In einer weiteren In-vitro-Studie 
bestätigten Bentzen et al. die oben genannten Ergebnisse (Bentzen, Overgaard 
et al. 1984). In dieser Studie wurde eine räumliche Auflösung von 4,2 mm mit 
einer Temperaturgenauigkeit von 0,5 °C erreicht. Die technischen Möglichkeiten 
der damaligen CT-Scanner waren jedoch eingeschränkt und es existierten zu 
dieser Zeit auch noch keine CT-gesteuerten thermischen interventionellen 
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Therapieverfahren. Aus diesen Gründen wurde die Idee der nicht-invasiven 
Thermometrie mittels CT nicht weiter verfolgt.  
Mitte der 1990er Jahre wurden die erworbenen Resultate durch Jenne et al. 
wieder aufgegriffen. In einer Ex-vivo-Studie an Schweinemuskeln wurde die 
Anwendbarkeit des Temperaturmonitorings mittels CT während der fokussierten 
Ultraschall-Therapie gezeigt. Die Temperatursensibilität lag hier im Bereich von 
˗ 0,43 HU/°C für Muskelgewebe (Jenne 1997).  
Im Jahr 2010 wurden In-vitro-Versuche zum Einsatz der Mehrschicht-Spiral-CT 
zur nicht-invasiven Temperaturmessung durchgeführt und damit die damaligen 
Forschungsideen mit verbesserten technischen Möglichkeiten fortgesetzt. 
Bruners et al. untersuchten in einem Phantom die temperaturabhängige 
Änderung des CT-Wertes in verschiedenen Flüssigkeiten wie Wasser, 
Sonnenblumenöl und Kontrastmittelverdünnungen. In dieser Studie konnte 
bestätigt werden, dass sich der CT-Wert der untersuchten Flüssigkeiten 
temperaturabhängig verändert. Die Autoren kamen zu dem Ergebnis, dass der 
CT-Wert in wasserhaltigen Flüssigkeiten um 0,447 HU pro Anstieg von 1 °C 
abnimmt (Bruners, Levit et al. 2010). Des Weiteren wurde die Möglichkeit der 
nicht-invasiven Temperaturmessung während der RF-Ablation von 
Leberparenchym in einem Ex-vivo-Schweinemodell untersucht. Es wurde ein 
inverser Zusammenhang zwischen der gemessenen Temperatur und dem 
gemittelten CT-Wert ermittelt. Die Regressionskoeffizienten variierten zwischen 
– 0,35 HU/°C und - 0,44 HU/°C (Bruners, Pandeya et al. 2012). 
Diese beobachtete Temperaturabhängigkeit der gemessenen CT-Werte kann 
eine Basis zur nicht-invasiven Thermometrie während hyperthermen 
Ablationstherapien bieten. 
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2 Ziele der Arbeit 
Das Ziel der RF-Ablation ist die komplette thermische Destruktion eines Tumors 
ohne thermische Schädigung umgebender Strukturen (Clasen and Pereira 
2008). Gegenwärtig gibt es jedoch kein Messverfahren, um die entstehende 
Ausdehnung der Nekrose bei der perkutanen RF-Ablation von Leberparenchym 
exakt bestimmen zu können. Da eine Temperaturerhöhung auf über 60 °C über 
eine sofortige Proteindenaturierung physikalisch direkt eine 
Koagulationsnekrose erzeugt, ist die Messung der Temperatur somit auch der 
beste Parameter, um derartige hypertherme Interventionen zu überwachen.  
Exakte Temperaturmessungen während der gesamten thermischen Prozedur 
sind erforderlich, um die Sicherheit und Wirksamkeit der RF-Ablation zu 
gewährleisten (Rieke and Butts Pauly 2008). Allerdings ist die Ausbildung eines 
lokalen Tumorrezidivs aufgrund unvollständiger RF-Ablation des 
Tumorgewebes relativ häufig. So gibt die American Society of Clinical Oncology 
in einem Review aus dem Jahr 2009 die Rate für Lokalrezidive nach RF-
Ablation zur Therapie von Lebermetastasen bei kolorektalem Karzinom mit 14,3 
bis 39 % an (Wong, Mangu et al. 2010). Dies verdeutlicht, dass Bedarf für ein 
Monitoring thermischer Ablationsverfahren, insbesondere der RF-Ablation, 
besteht. Eine exakte CT-basierte nicht-invasive Thermometrie während der 
Applikation der RF-Energie würde die Beurteilung der Temperaturverteilung 
erlauben und dadurch eine komplette Tumorablation gewährleisten sowie die 
Anzahl an Lokalrezidiven reduzieren. Zusätzlich würde eine Schonung 
umgebender temperatursensibler Strukturen ermöglicht werden. 
 
Aus wissenschaftlicher Sicht sollen in dieser Arbeit folgende Fragestellungen 
beantwortet werden: 
 Ist die CT-basierte nicht-invasive Thermometrie während der perkutanen 
RF-Ablation von Schweineleber im In-vivo-Modell durchführbar?  
 Können mittels Mehrschicht-Spiral-CT lokale Temperaturänderungen 
durch Änderung des CT-Wertes während der RF-Ablation detektiert 
werden?  
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Das Ziel der vorliegenden Studie ist somit die Machbarkeit der CT-basierten 
nicht-invasiven Thermometrie während der perkutanen RF-Ablation von 
Schweineleber im In-vivo-Modell zu beurteilen. Es gilt zu zeigen, dass der 
Temperaturanstieg im Leberparenchym während der RF-Ablation durch die 
Änderung des CT-Wertes reflektiert wird, sodass sich auf Basis der CT-Dichte 
die Temperatur in-vivo nicht-invasiv bestimmen lässt.  
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3 Material und Methoden 
3.1 Die perkutane RF-Ablation von Leberparenchym im In-vivo-
Modell 
3.1.1 Das Dual Source-CT-System „SOMATOM Definition“ 
In der vorliegenden tierexperimentellen Studie zum Nachweis einer 
temperaturabhängigen Änderung der CT-Dichte von Leberparenchym während 
der perkutanen RF-Ablation von Schweineleber wurden alle Versuche mit dem 
klinischen Dual Source-CT-System „SOMATOM Definition“ (Siemens Medical 
Solutions, Forchheim, Deutschland) durchgeführt (s. Abbildung 3-1).  
 
 
Abbildung 3-1: Abbildung des „SOMATOM Definition“. 
Quelle: http://www.siemens.co.in/pool/press/news_archive/somatom_de
finition_as17.jpg; Stand Oktober 2010 (Copyright Siemens AG) 
 
Die Dual Source-CT „SOMATOM Definition“ ist mit zwei Röntgenstrahlern und 
zwei Mehrschicht-Detektorbänken ausgestattet. Die beiden Röntgenstrahler 
sind um 90° versetzt in der Gantry angeordnet. Auf der gegenüberliegenden 
Seite befindet sich das jeweils zugehörige Detektorsystem. Die beiden 
Röntgenstrahler können gleichzeitig mit unterschiedlichen Energien betrieben 
werden, sodass bei einem einzigen Scan zwei Datensätze, die unterschiedliche 
Informationen enthalten, akquiriert werden können. 
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Die Leistungsmerkmale des „SOMATOM Definition“ stellen sich wie folgt dar 
(s. Tabelle 3-1): 
 
Tabelle 3-1:  Leistungsmerkmale des „SOMATOM Definition"  
Gantry-Rotationszeit (360°) 330 ms 
zeitliche Auflösung 83 ms 
räumliche Auflösung bis zu 0,24 mm isotrop; 30 lp/cm 
Leistung 2 x 80 kW 
Schichten / 360°-Scan 2 x 64 
kollimierte Schichtdicke 0,6 mm 
Kontrastauflösung 3 mm / 3 HU / 30 mGy 
 
Legende:  ms = Millisekunden, mm = Millimeter, lp/cm = Linienpaare/cm, kW = Kilowatt, 
HU = Hounsfield Units, mGy = Milligray 
 
3.1.2 Das Radiofrequenzablationssystem 
In der In-vivo-Studie erfolgten alle RF-Ablationen mit dem bipolaren RF-System 
„CelonLabPower“ (Celon AG Medical Instruments, Teltow, Deutschland) 
(s. Abbildung 3-2).   
 
 
Abbildung 3-2: Die bipolare nadelförmige RF-Sonde „CelonLabPower" mit einer aktiven 
Sondenspitze von 30 mm Länge. 
Quelle: http://www.olympus.eu/endoscopy/427_6054.htm;  
Stand Oktober 2010 (Copyright OLYMPUS DEUTSCHLAND GMBH) 
 
Das bipolare nadelförmige RF-System „CelonLabPower“ besitzt eine intern 
gekühlte Nadelelektrode, die an ihrer Spitze eine aktive Elektrode mit einer 
Länge von 30 mm aufweist (Celon ProSurge T30, Celon AG Medical 
Instruments, Teltow, Deutschland). Die interne Kühlung erfolgt mit 0,9 %iger 
NaCl-Lösung (DeltaSelect, Pfullingen), welche mit einer Flussrate von 
30 ml/min durch die RF-Sonde zirkuliert. Das verwendete RF-System arbeitet 
bei einer Frequenz von 470 Kilohertz (kHz) und erlaubt eine variable Leistung 
zwischen 2 und 250 Watt (W). Gemäß der Herstellerempfehlung wurde die 
Generatorleistung in der vorliegenden Studie bei Verwendung einer aktiven 
Sondenspitze von 30 mm auf 20 W festgelegt. Das RF-System 
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„CelonLabPower“ arbeitet mit dem „Resistance Controlled Automatic Power 
Mode“. Dies bedeutet, dass die Leistungsabgabe automatisch an den 
gemessenen Gewebewiderstand angepasst wird, um eine frühe 
Gewebedehydrierung und einen damit steigenden Gewebewiderstand zu 
vermeiden. Die applizierte Energie, die abgegebene Leistung, der 
Gewebewiderstand und die Applikationszeit wurden während der RF-Ablation 
mit der Software CelonPowerMonitor Version 2.6 (Celon AG Medical 
Instruments, Teltow, Deutschland) aufgezeichnet. 
 
3.1.3 Versuchsvorbereitung 
Nach Genehmigung der tierexperimentellen Studie gemäß § 8 Abs. 1 
Tierschutzgesetz durch das zuständige Gremium für Tierversuche (Landesamt 
für Natur, Umwelt und Verbraucherschutz NRW) wurden vier weibliche 
Hausschweine mit je einem Gewicht von ca. 70 kg in die Studie 
eingeschlossen.  
Es wurden CT-Aufnahmen vor, während und nach der RF-Ablation 
durchgeführt. Zunächst erfolgte eine hoch aufgelöste, native CT zur Darstellung 
der Anatomie und zur Interventionsplanung. Danach wurde die RF-Sonde CT-
gesteuert perkutan in die Schweineleber eingebracht. Anschließend wurden je 
nach Verfügbarkeit zusätzlich bei je zwei Schweinen drei bzw. vier optische 
Temperatursonden (SFF-2m, Luxtron Corporation, Santa Clara, California, 
USA) mithilfe eines Plexiglashalters parallel zur RF-Sonde eingesetzt 
(s. Abbildung 3-3). Dabei wurde ein definierter Abstand von 5, 10 und 15 mm 
und bei der zusätzlichen vierten Temperatursonde ein Abstand von 20 mm zur 
Mitte der aktiven Spitze festgelegt.  
 
Abbildung 3-3:  Versuchsaufbau. 
Schwein in Rückenlage mit RF-Sonde (schwarzer Pfeil) und drei 
Temperatursonden (weißer Pfeil) parallel zur RF-Sonde. 
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ad  
Die nachfolgende Tabelle 3-2 zeigt die Reihenfolge der Sonden in der Leber 
von kranial nach kaudal für jedes Versuchstier: 
 
Tabelle 3-2:  Reihenfolge der Sonden in kraniokaudaler Richtung 
Tier A Tier B Tier C Tier D 
RF-Sonde RF-Sonde T1 RF-Sonde 
T1 T1 T2 T1 
T2 T2 RF-Sonde T2 
T3 T3 T3 T3 
T 4   T4 
 
Legende:  RF-Sonde = Radiofrequenzsonde, T 1 - 4 = Temperatursonde 1 – 4 
 
3.1.4 Versuchsdurchführung 
Alle Versuche wurden in Intubationsnarkose durchgeführt. Nach 
intramuskulärer Prämedikation mit einer Kombination aus Atropin (Atropinum 
sulfuricum solution 1 %; WDT, Garbsen, Deutschland), Azaperon (Stresnil; 
Jansen-Cilag, Neuss, Deutschland) und Ketamin (Ketamin 10 %; Ceva 
Tiergesundheit, Düsseldorf, Deutschland) wurde die Anästhesie der Schweine 
mit im Verhältnis von 1:2 verdünntem Pentobarbital (Narcoren; Merial, 
Hallbergmoss, Deutschland) eingeleitet. Das Pentobarbital wurde über eine in 
einer Ohrvene platzierten Kanüle (18 Gauge) injiziert. Die Tiere wurden 
oropharyngeal intubiert und mechanisch (Sulla 808; Dräger Medical, Lübeck, 
Deutschland) mit einer 1.0 %haltigen Isofluran-Inhalationsnarkose zur 
Aufrechterhaltung der Anästhesie beatmet. Für eine ergänzende Analgesie 
erhielten die Versuchstiere eine Fentanyl-Infusion über einen intravenösen 
Zugang sowie einen Liter 0,9 %ige NaCl-Lösung zur Vermeidung einer 
Dehydrierung. 
Die Schweine wurden auf dem CT-Tisch in Rückenlage gelagert und in das 
Isozentrum der CT-Gantry gefahren. Zuerst erfolgte eine hoch aufgelöste, 
native Mehrschicht-Spiral-CT (Scanprotokoll: Röhrenspannung 120 kV, 
Stromstärke-Zeit-Produkt 165 mAs/Rotation, Kollimation 64 x 0,6 mm, Gantry-
Rotationszeit 0,5 sec) in Endexspiration und bei angehaltenem Atem der Tiere 
zur Darstellung der Anatomie und zur Interventionsplanung. Nach Desinfektion 
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der Schweinehaut wurde die RF-Sonde entlang des geplanten, streng axialen 
Punktionswegs unter sequenzieller CT-Kontrolle vorgeschoben. Anschließend 
wurden die optischen Temperatursonden wie bereits beschrieben mithilfe eines 
Plexiglashalters mit einem definierten Abstand parallel zur RF-Sonde 
eingesetzt. Dazu wurde jede der geplanten Punktionsstellen mit einer Nadel 
(14 Gauge) vorpunktiert. Über die liegende Nadel wurde dann die 
Temperatursonde vorgebracht und schließlich die Nadel über die 
Temperatursonde zurückgezogen.  
Nach Einbringen aller Sonden erfolgte erneut ein CT-Scan zur 
dreidimensionalen Lagekontrolle. Nachdem eine zufriedenstellende 
Sondenpositionierung gezeigt wurde, erfolgte die perkutane RF-Ablation des 
Leberparenchyms. Während der Durchführung der CT-Scans zur Kontrolle der 
RF-Ablation wurden der Temperaturanstieg und die Temperaturverteilung durch 
die direkte Dokumentation der Temperatur durch die Temperatursonden sowie 
gleichzeitig durch an einer definierten Position wiederholt aufgenommene CT-
Schichten überwacht. Die Temperaturdaten wurden dabei kontinuierlich durch 
die Temperatursonden mittels einer dezidierten Software erfasst. 
Die RF-Ablation wurde bis zum Erreichen eines Anstiegs des 
Gewebewiderstandes, gemessen durch die RF-Sonde mittels „Resistance 
Controlled Automatic Power Mode“, fortgesetzt. Nach Beendigung der RF-
Ablation wurde die Abkühlung des Gewebes auf die Ausgangstemperatur 
mithilfe der Temperatursonden dokumentiert. Abschließend wurde die RF-
Sonde unter Koagulation des Punktionstrakts nach dem sogenannten Track-
Ablation-Verfahren gezogen. Nach Abschluss der Untersuchungen wurden die 
Schweine ohne Erwachen aus der Narkose durch eine Überdosierung mit 
Pentobarbital eingeschläfert.  
 
3.1.5 Scanprotokoll 
Vor jeder Aufnahmeserie wurde das vom Hersteller implementierte Check-up-
Verfahren inklusive einer Scannerkalibrierung durchgeführt. 
Nach Start der perkutanen RF-Ablation erfolgten sequenziell native CT-
Aufnahmen der Leber nach folgendem Scanprotokoll (s. Tabelle 3-3): 
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Tabelle 3-3:  Scanprotokoll 
Röhrenspannung 140 kV 
Stromstärke-Zeit-Produkt 300 mAs/Rotation 
Kollimation 24 x 1,2 mm 
Gantry-Rotationszeit (360°) 0,5 sec 
 
Legende:  kV = Kilovolt, mAs = Milliamperesekunde, mm = Millimeter, sec = Sekunde 
 
3.1.6 Bildrekonstruktion 
Nach Akquisition der Rohdaten wurden die axialen Bilddaten nach folgendem 
Protokoll rekonstruiert (s. Tabelle 3-4): 
 
Tabelle 3-4:  Bildrekonstruktion 
Field of View (FoV) 200 mm 
Bildmatrix 512 x 512 
Schichtdicke 1,2 mm 
Faltungskern B30s 
 
Legende:  mm = Millimeter 
 
Ursprünglich wurde zur Rekonstruktion der Bilddaten eine Schichtdicke von 
2,4 mm zur Minimierung des Bildrauschens gewählt. Da sich bei dieser 
Schichtdicke nicht die Spitzen aller Temperatursonden sicher abgrenzen ließen, 
erfolgte eine erneute Rekonstruktion der Bilddaten mit einer Schichtdicke von 
1,2 mm. Hier waren bei Auswertung der CT-Scans alle Temperatursonden 
erkennbar. 
Zusätzlich wurden die Bilddaten sowohl mit der konventionellen CT-Skala als 
auch mit der erweiterten CT-Skala rekonstruiert. Die konventionelle CT-Skala 
umfasst Grauwerte von - 1024 bis + 3071 Hounsfield Units (HU). Bei der 
erweiterten CT-Skala werden die Grauwerte um Faktor 10 auf - 10240 bis 
+ 30710 HU gespreizt.  
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3.1.7 Auswertung der Bilddaten 
Um die Einbeziehung von Artefakten bei der Auswertung der Bilddaten 
auszuschließen, wurden im Vorhinein Grenzwerte für die einzelnen Messungen 
bestimmt. Der untere Grenzwert wurde bei allen Messungen auf 0 HU 
festgelegt, um Artefakte durch Gasbildung aufgrund von Vaporisation 
auszuschalten. Der obere Grenzwert wurde bei jedem Schwein separat durch 
10 malige Messung im Leberparenchym bestimmt. Der Mittelwert dieser Werte 
addiert mit + 10 HU ergab den oberen Grenzwert. Der obere Grenzwert 
vermeidet, dass Artefakte durch die RF-Sonde mit in die Auswertung 
einbezogen wurden. 
Tabelle 3-5 zeigt die unteren und oberen Grenzwerte für die einzelnen 
Messungen. 
 
Tabelle 3-5:  untere und obere Grenzwerte 
Tier 
Rekonstruktion mit der 
konventionellen CT-Skala 
Rekonstruktion mit der 
erweiterten CT-Skala 
A 0 HU / 48 HU 0 HU / 50 HU 
B 0 HU / 53 HU 0 HU / 53 HU 
C 0 HU / 66 HU 0 HU / 58 HU 
D 0 HU / 59 HU 0 HU / 58 HU 
 
Zur Auswertung der CT-Scans wurde schließlich bei jeder Bildaufnahme 
manuell ein 0,5 cm² großer Kreis, die sogenannte „region of interest“ (ROI), zur 
Messung der gemittelten CT-Werte um die Spitze der Temperatursonden 
gelegt. Dabei bildeten die Sondenspitzen jeweils den Mittelpunkt der ROI. Die 
Software zur Auswertung der Bilddaten hat automatisch den Mittelwert und die 
Standardabweichung des CT-Wertes in HU angegeben. 
Der Versuchsaufbau wird schematisch in Abbildung 3-4 dargestellt, Abbildung 
3-5- zeigt beispielhaft die Auswertung der Bilddaten.  
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Abbildung 3-4:  Versuchsaufbau schematisch dargestellt. 
Die Spitze der Temperatursonde bildete den Mittelpunkt der ROI. Die 
axialen Bilddaten wurden mit einer Schichtdicke von 1,2 mm 
rekonstruiert. Der Abstand zwischen RF-Sonde und den 
Temperatursonden betrug 5, 10 und 15 mm. 
 
 
Abbildung 3-5:  Beispiel für die In-vivo-Messungen der lokalen Temperatur an der 
Spitze der Temperatursonde während der RF-Ablation. 
Weißer Kreis = ROI um die Spitze der Temperatursonde. Automatische 
Angabe von Mittelwert und Standardabweichung des CT-Wertes in HU 
durch die Software zur Auswertung der Bilddaten. 
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Die Software zur Auswertung der Bilder mittelt die CT-Dichte über alle Voxel 
und gibt dann automatisch sowohl Mittelwert als auch Standardabweichung an. 
Diese gemittelten CT-Werte wurden schließlich den zeitlich entsprechenden 
Temperaturdaten zugeordnet, sodass sich eine Tabelle mit den Änderungen 
der CT-Werte und den jeweiligen Temperaturänderungen während der RF-
Ablation pro Schwein und pro Temperatursonde ergab.  
 
3.2 Statistische Auswertung 
In die statistische Analyse der Daten wurden nur die Werte bis zum Abschalten 
der RF-Sonde bei Erreichen eines Anstiegs des Gewebewiderstands, sichtbar 
als deutlicher Temperaturabfall bei der Temperatursonde 1, mit einbezogen.  
Zunächst wurden Mittelwert und Standardabweichung der gemessenen 
Änderung der Temperatur sowie des CT-Wertes pro Schwein und 
Temperatursonde berechnet und deskriptiv miteinander verglichen. Zusätzlich 
wurden exemplarisch für gleiche Temperaturen die entsprechenden CT-Werte 
der vier Versuchstiere ermittelt und ebenfalls deskriptiv miteinander verglichen. 
Zur Ermittlung des Zusammenhangs zwischen Änderungen der Temperatur und 
gemessenem gemittelten CT-Wert wurde eine Regressionsanalyse gesondert 
für jedes Tier und jede Temperatursonde durchgeführt. Das Signifikanzniveau 
wurde auf p < 0,05 festgelegt. 
Alle statistischen Analysen wurden mit der SAS Software 9.1.3 (SAS Institute 
Inc., Cary, NC, USA) durchgeführt. 
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4 Ergebnisse 
4.1 Deskriptive Statistik 
Im Folgenden werden die Temperatursonden 1 - 4 mit T 1 - 4 sowie die 
Bildrekonstruktion mit der konventionellen und der erweiterten CT-Skala mit 
konventioneller bzw. erweiterter CT-Skala abgekürzt. 
 
4.1.1 Tier A 
Die höchste mittlere erreichte Temperatur bei Tier A betrug 93,50    8,90 °C 
und wurde bei T1 (5 mm Abstand zur RF-Sonde) gemessen. Die gemessene 
mittlere Temperatur fiel mit zunehmendem Abstand zu der RF-Sonde. So wurde 
bei T4 (20 mm Abstand zur RF-Sonde) die kleinste mittlere Temperatur mit 
36,05   0,98 °C verzeichnet. Mit zunehmender Nähe zur RF-Sonde nahm der 
CT-Wert ab. Der tiefste mittlere CT-Wert von 25,23   1,64 HU wurde bei T1 
(konventionelle CT-Skala) registriert, der höchste mit 37,44   2,76 HU bei T3 
(erweiterte CT-Skala). Die Standardabweichung der maximalen mittleren 
Temperatur variierte zwischen   0,98 °C (T4) und   10,69 °C (T2), die des CT-
Wertes zwischen   1,64 HU (T1, konventionelle CT-Skala) und   3,16 HU (T2, 
erweiterte CT-Skala). Bei Rekonstruktion der Bilddaten mit der konventionellen 
CT-Skala wurde bei allen vier Temperatursonden ein niedrigerer mittlerer CT-
Wert gemessen als bei Rekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala. 
Ergebnisse zur deskriptiven Statistik sind in Tabelle 4-1 sowie in Abbildung 4-1 
dargestellt. 
 
Tabelle 4-1:   Tier A: Mittelwert und Standardabweichung der maximalen 
Temperatur in °C sowie des CT-Wertes in HU 
Tier A 
Abstand zur 
RF-Sonde 
Temperatur 
[°C] 
CT-Wert 1 
[HU]  
CT-Wert 2 
[HU] 
T1 5 mm 93,50   8,90  25,23   1,64 26,12   2,39 
T2 10 mm 51,30   10,69 30,79   2,33 31,27   3,16 
T3 15 mm 42,15   2,39 35,66   2,57 37,44   2,76 
T4 20 mm 36,05   0,98 31,71   1,74 32,65   1,94 
 
Legende:  CT-Wert 1 = konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-Skala 
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Abbildung 4-1:  Tier A: Mittelwert der maximalen Temperatur in °C sowie des CT-
Wertes in HU für alle vier Temperatursonden.  
CT-Wert 1 = konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-
Skala. 
 
4.1.2 Tier B 
Mit 100,84    6,63 °C wurde bei Tier B die maximale mittlere Temperatur bei 
T1 und mit 41,78    5,20 °C die niedrigste mittlere Temperatur bei T3 
verzeichnet. Somit nahm die gemessene mittlere Temperatur mit 
zunehmendem Abstand zu der RF-Sonde ab. Gleichzeitig stieg der CT-Wert mit 
zunehmendem Abstand zu der RF-Sonde an. So wurde der kleinste mittlere 
CT-Wert von 15,38   3,13 HU bei T1 (erweiterte CT-Skala) und der höchste 
mittlere CT-Wert von 25,84    3,32 HU bei T3 (konventionelle CT-Skala) 
gemessen. Die Standardabweichung der maximalen mittleren Temperatur 
variierte zwischen   5,20 °C (T3) und   15,20 °C (T2), die des CT-Wertes 
zwischen   2,51 HU (T1, konventionelle CT-Skala) und   4,76 HU (T2, 
erweiterte CT-Skala). Im Vergleich wurde bei Rekonstruktion der Bilddaten mit 
der erweiterten CT-Skala bei allen drei Temperatursonden ein niedrigerer 
mittlerer CT-Wert registriert als bei Rekonstruktion mit der konventionellen CT-
Skala.  
Ergebnisse zur deskriptiven Statistik sind in Tabelle 4-2 sowie in Abbildung 4-2 
dargestellt. 
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Tabelle 4-2: Tier B: Mittelwert und Standardabweichung der maximalen 
Temperatur in °C sowie des CT-Wertes in HU 
Tier B 
Abstand zur 
RF-Sonde 
Temperatur 
[°C] 
CT-Wert 1 
[HU]  
CT-Wert 2 
[HU]  
T1 5 mm 100,84   6,63 17,90   2,51 15,38   3,13 
T2 10 mm 77,24   15,20 22,36   4,26 20,74   4,76 
T3 15 mm 41,78   5,20 25,84   3,32 25,08   3,96 
 
Legende:  konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-Skala 
 
 
Abbildung 4-2:  Tier B: Mittelwert der maximalen Temperatur in °C sowie des CT-
Wertes in HU für alle drei Temperatursonden.  
CT-Wert 1 = konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-
Skala. 
 
4.1.3 Tier C 
Die höchste mittlere erreichte Temperatur bei Tier C betrug 101,07    11,04 °C 
und wurde beim geringsten Abstand von 5 mm zur RF-Sonde (T1) gemessen. 
Gleichzeitig wurde hier bei Rekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala der 
kleinste mittlere CT-Wert von 26,93   8,94 HU verzeichnet. Bei Rekonstruktion 
mit der erweiterten CT-Skala wurde der niedrigste mittlere CT-Wert mit 
23,33   4,34 HU bei T3 (15 mm Abstand zur RF-Sonde) gemessen. Der 
höchste mittlere CT-Wert betrug 28,19    4,63 HU und wurde bei T3 
(konventionelle CT-Skala) gemessen. Bei T3 wurde auch die geringste mittlere 
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Temperatur mit 66,88   15,64 °C registriert. Somit nahm die maximale mittlere 
Temperatur mit zunehmender Nähe zur RF-Sonde zu. Die Standardabweichung 
der maximalen mittleren Temperatur variierte zwischen   11,04 °C (T1) und 
  18,29 °C (T2), die des CT-Wertes zwischen   4,34 HU (T3, erweiterte CT-
Skala) und   8,94 HU (T1, konventionelle CT-Skala). Bei Rekonstruktion der 
Bilddaten mit der erweiterten CT-Skala wurde bei allen drei Temperatursonden 
ein niedrigerer mittlerer CT-Wert gemessen als bei Rekonstruktion mit der 
konventionellen CT-Skala.  
Ergebnisse zur deskriptiven Statistik sind in Tabelle 4-3 sowie in Abbildung 4-3 
dargestellt. 
 
Tabelle 4-3:  Tier C: Mittelwert und Standardabweichung der maximalen 
Temperatur in °C sowie des CT-Wertes in HU 
Tier C 
Abstand zur 
RF-Sonde 
Temperatur 
[°C] 
CT-Wert 1 
[HU]  
CT-Wert 2 
[HU]  
T1 5 mm 101,07   11,04 26,93   8,94 24,55   8,10 
T2 10 mm 77,09   18,29 27,44   8,36 24,76   7,97 
T3 15 mm 66,88   15,64 28,19   4,63 23,33   4,34 
 
Legende:  CT-Wert 1 = konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-Skala 
 
 
Abbildung 4-3:  Tier C: Mittelwert der maximalen Temperatur in °C sowie des CT-
Wertes in HU für alle drei Temperatursonden.  
CT-Wert 1 = konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-
Skala. 
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4.1.4 Tier D 
Mit zunehmendem Abstand zur RF-Sonde nahm die gemessene maximale 
mittlere Temperatur bei Tier D ab. Die höchste mittlere erreichte Temperatur 
wurde bei T1 (5 mm Abstand zur RF-Sonde) mit 90,10    15,48 °C, die 
niedrigste mit 37,17   1,39 °C bei T4 (20 mm Abstand zur RF-Sonde) 
gemessen. Beim geringsten Abstand von 5 mm zur RF-Sonde (T1) und 
höchster gemessener mittlerer Temperatur wurde der niedrigste mittlere CT-
Wert von 26,35   7,66 HU (erweiterte CT-Skala) registriert. Der größte mittlere 
CT-Wert betrug 37,14   4,06 HU und wurde bei T3 (konventionelle CT-Skala) 
gemessen. Die Standardabweichung der maximalen mittleren Temperatur 
variierte zwischen   1,39 °C (T4) und   18,38 °C (T2), die des CT-Wertes 
zwischen   3,74 HU (T3, erweiterte CT-Skala) und   7,98 HU (T1, 
konventionelle CT-Skala). Im Vergleich wurde bei Rekonstruktion der Bilddaten 
mit der erweiterten CT-Skala bei allen vier Temperatursonden ein niedrigerer 
mittlerer CT-Wert verzeichnet als bei Rekonstruktion mit der konventionellen 
CT-Skala.  
Ergebnisse zur deskriptiven Statistik sind in Tabelle 4-4  sowie in Abbildung 4-4 
dargestellt. 
 
Tabelle 4-4:  Tier D: Mittelwert und Standardabweichung der maximalen 
Temperatur in °C sowie des CT-Wertes in HU 
Tier D 
Abstand zur 
RF-Sonde 
Temperatur 
[°C] 
CT-Wert 1 
[HU]  
CT-Wert 2 
[HU]  
T1 5 mm 90,10   15,48 28,64   7,98 26,35   7,66 
T2 10 mm 69,28   18,38 31,64   5,49 30,97   6,01 
T3 15 mm 59,66   11,78 37,14   4,06 36,14   3,74 
T4 20 mm 37,17   1,39 35,21   5,86 33,46   4,85 
 
Legende:  CT-Wert 1 = konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-Skala 
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Abbildung 4-4:  Tier D: Mittelwert der maximalen Temperatur in °C sowie des CT-
Wertes in HU für alle vier Temperatursonden.  
CT-Wert 1 = konventionelle CT-Skala, CT-Wert 2 = erweiterte CT-
Skala. 
 
4.1.5 Vergleich der CT-Werte für gleiche Temperaturen 
Bei Vergleich der gemessenen gemittelten CT-Werte der vier Tiere für gleiche 
Temperaturen fiel auf, dass diese z.T. deutlich voneinander abwichen. So 
unterschied sich beispielsweise der CT-Wert von Tier C und Tier D bei 38°C um 
17,2 HU. Im Gegensatz dazu traten bei höheren Temperaturen (s. 95 °C und 
100,5 °C) geringere Unterschiede in den gemessenen CT-Werten auf. Des 
Weiteren zeigte sich, dass bei Tier D generell höhere CT-Werte für gleiche 
Temperaturen ermittelt wurden im Vergleich zu den gemessenen CT-Werten 
bei den Versuchstieren A bis C.  
Tabelle 4-5 zeigt exemplarisch gemessene CT-Werte der vier Versuchstiere für 
gleiche Temperaturen. 
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Tabelle 4-5: Vergleich der CT-Werte für gleiche Temperaturen 
Temperatur 
[°C] 
Tier A 
CT-Wert [HU] 
Tier B 
CT-Wert [HU] 
Tier C 
CT-Wert [HU] 
Tier D 
CT-Wert [HU] 
38 38,3 26,8 23,9 41,1 
43 30 27,5 39,1 40,7 
44 32 25,2 35,1 41,4 
45 35,5 24,6 26,6 36,7 
62,5 27,5 26,9 25,2 39,4 
81 24,1 17,1 25,8 38,4 
85 24,4 18,1 27,4 24,9 
90 25,8 19,5 23,9 27,8 
95 26,3 24,9 20,6 26,7 
100,5 26 19,5 19 25 
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4.2 Regressionsanalyse 
4.2.1 Tier A 
Bildrekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala 
Mittels Regressionsberechnung und einem Signifikanzniveau von p < 0,05 
wurde ein statistisch signifikanter Einfluss der Temperatur auf den CT-Wert für 
T1 (p = 0,0293) und T2 (p < 0,0001) ermittelt. Bei T3 und T4 hingegen wurde 
mit jeweils p > 0,05 kein statistisch signifikanter Zusammenhang zwischen der 
Temperatur und dem CT-Wert festgestellt. Für alle Temperatursonden ergaben 
sich negative Regressionskoeffizienten für den Zusammenhang zwischen 
Temperatur und gemitteltem CT-Wert mit Werten von - 0,084 HU/°C 
(p = 0,0293) bis - 0,313 HU/°C (p > 0,05).  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-6 dargestellt. Grafische 
Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-5 und 4-6. 
 
Tabelle 4-6:  Tier A: Regressionsanalyse / konventionelle CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n 
y- Achsen- 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 23 33,147 – 0,084 0,0293 
2 10 mm 23 39,939 – 0,180 < 0,0001 
3 15 mm 23 47,886 – 0,291 0,2214 
4 20 mm 23 42,920 – 0,313 0,4269 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-5:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 2, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 39,939 – 0,1802 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-6: Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 4, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 42,920 – 0,3127 x Temperatur. 
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Bildrekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala 
Die mithilfe der Regressionsanalyse ermittelten Einflüsse der Temperatur auf 
den CT-Wert sind nur für T2 (p < 0,0001) statistisch signifikant. Für T1, T3 und 
T4 ließ sich mit p > 0,05 kein statistisch signifikanter Zusammenhang zwischen 
Temperatur und gemitteltem CT-Wert feststellen. Für alle Temperatursonden 
wurden negative Regressionskoeffizienten für den Zusammenhang zwischen 
Temperatur und gemitteltem CT-Wert mit Werten von - 0,096 HU/°C (p > 0,05) 
bis - 0,261 HU/°C (p > 0,05) berechnet.  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-7 dargestellt. Grafische 
Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-7 und 4-8. 
 
Tabelle 4-7:  Tier A: Regressionsanalyse / erweiterte CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n    
y- Achsen 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 23 35,000 – 0,096 0,0952 
2 10 mm 23 44,057 – 0,252 < 0,0001 
3 15 mm 23 48,301 – 0,261 0,2995 
4 20 mm 23 40,232 – 0,213 0,6275 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-7: Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 2, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 44,056 – 0,2524 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-8: Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 4, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 40,232 – 0,2127 x Temperatur. 
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4.2.2 Tier B 
Bildrekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala 
Mittels Regressionsberechnung wurde ermittelt, dass der Einfluss der 
Temperatur auf den CT-Wert bei T2 (p < 0,0001) und T3 (p < 0,0001) statistisch 
signifikant ist. Bei T1 hingegen ließ sich mit p = 0,4987 kein statistisch 
signifikanter Zusammenhang zwischen Temperatur und CT-Wert nachweisen. 
Für alle Temperatursonden ergaben sich negative Regressionskoeffizienten für 
den Zusammenhang zwischen Temperatur und gemitteltem CT-Wert. Dabei 
wurden Werte von - 0,053 HU/°C (p > 0,05) bis - 0,565 HU/°C (p < 0,0001) 
berechnet.  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-8 dargestellt. Grafische 
Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-9 und 4-10. 
 
Tabelle 4-8:  Tier B: Regressionsanalyse / konventionelle CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n 
y- Achsen- 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 26 23,197 – 0,053 0,4987 
2 10 mm 26 42,772 – 0,264 < 0,0001 
3 15 mm 26 49,486 – 0,565 < 0,0001 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-9:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 3, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 49,486 – 0,5647 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-10:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 1, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 23,197 – 0,0526 x Temperatur. 
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Bildrekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala 
Mithilfe der Regressionsanalyse wurde ermittelt, dass der Einfluss der 
Temperatur auf den CT-Wert für T2 und T3 mit jeweils p < 0,0001 statistisch 
signifikant ist. Mit p = 0,4506 ließ sich für T1 kein statistisch signifikanter 
Zusammenhang zwischen Temperatur und CT-Wert ermitteln. Für alle 
Temperatursonden ergaben sich negative Regressionskoeffizienten für den 
Zusammenhang zwischen Temperatur und gemitteltem CT-Wert mit Werten 
von - 0,073 HU/°C (p > 0,05) bis - 0,671 HU/°C (p < 0,0001).  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-9 dargestellt. Grafische 
Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-11 und 4-12. 
 
Tabelle 4-9:  Tier B: Regressionsanalyse / erweiterte CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n 
y- Achsen- 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 26 22,728 – 0,073 0,4506 
2 10 mm 26 43,658 – 0,297 < 0,0001 
3 15 mm 26 53,160 – 0,671 < 0,0001 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-11:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 3, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 53,160 – 0,6705 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-12:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 1, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 22,728 – 0,0729 x Temperatur. 
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4.2.3 Tier C 
Bildrekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala 
Mittels Regressionsberechnung wurde ein statistisch signifikanter 
Zusammenhang zwischen Temperatur und CT-Wert für T2 (p < 0,0001) und T3 
(p = 0,0003) nachgewiesen. Bei T1 hingegen wurde mit p > 0,05 kein statistisch 
signifikanter Einfluss der Temperatur auf den CT-Wert festgestellt. Für T2 und 
T3 wurden negative Regressionskoeffizienten für den Zusammenhang 
zwischen Temperatur und gemitteltem CT-Wert mit Werten von - 0,323 HU/°C 
(p < 0,0001) und - 0,140 HU/°C (p = 0,0003) berechnet. Für T1 ergab sich ein 
positiver Regressionskoeffizient von + 0,057 HU/°C (p > 0,05).  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-10 dargestellt. 
Grafische Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-13 und 
4-14. 
 
Tabelle 4-10: Tier C: Regressionsanalyse / konventionelle CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n 
y- Achsen- 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 32 19,977 + 0,057 0,6461 
2 10 mm 32 51,246 – 0,323 < 0,0001 
3 15 mm 32 36,894 – 0,140 0,0003 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-13:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 2, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 51,245 – 0,3231 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-14:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 1, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 19,977 + 0,0573 x Temperatur. 
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Bildrekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala 
Der mithilfe der Regressionsanalyse ermittelte Zusammenhang zwischen 
Temperatur und CT-Wert ist für T2 (p < 0,0001) und T3 (p < 0,0001) statistisch 
signifikant. Für T1 ließ sich mit p > 0,05 kein statistisch signifikanter Einfluss der 
Temperatur auf den CT-Wert feststellen. Für T1 wurde mit + 0,049 HU/°C 
(p > 0,05) ein positiver Regressionskoeffizient, für T2 und T3 wurden mit 
Werten von - 0,330 HU/°C (p < 0,0001) und - 0,214 HU/°C (p < 0,0001) 
negative Regressionskoeffizienten für den Zusammenhang zwischen 
Temperatur und gemitteltem CT-Wert berechnet.  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-11 dargestellt. 
Grafische Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-15 und 
4-16. 
 
Tabelle 4-11: Tier C: Regressionsanalyse / erweiterte CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n 
y- Achsen- 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 32 18,685 + 0,049 0,6871 
2 10 mm 32 49,214 – 0,330 < 0,0001 
3 15 mm 32 37,346 – 0,214 < 0,0001 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-15:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 2, erweiterte CT-  
   Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 49,214 – 0,3300 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-16:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 1, erweiterte CT-  
   Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 18,685 + 0,0485 x Temperatur. 
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4.2.4 Tier D 
Bildrekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala 
Mittels Regressionsberechnung wurde ermittelt, dass mit jeweils p < 0,05 der 
Einfluss der Temperatur auf den CT-Wert bei allen vier Temperatursonden 
statistisch signifikant ist. Für T1, T2 und T3 wurden negative 
Regressionskoeffizienten für den Zusammenhang zwischen Temperatur und 
gemitteltem CT-Wert ermittelt. Dabei ergaben sich Werte von - 0,156 HU/°C 
(p = 0,0045) bis - 0,330 HU/°C (p = 0,0002). Für T4 wurde mit + 2,590 HU/°C 
(p = 0,0005) ein positiver Regressionskoeffizient berechnet.  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-12 dargestellt. 
Grafische Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-17 und 
4-18. 
 
Tabelle 4-12: Tier D: Regressionsanalyse / konventionelle CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n 
y- Achsen- 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 28 58,375 – 0,330 0,0002 
2 10 mm 28 42,431 – 0,156 0,0045 
3 15 mm 28 55,317 – 0,305 < 0,0001 
4 20 mm 28 - 61,076 + 2,590 0,0005 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-17:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 3, konventionelle  
   CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 55,317 – 0,3047 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-18:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 2, konventionelle  
   CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 42,431 – 0,1558 x Temperatur. 
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Bildrekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala 
Mithilfe der Regressionsanalyse wurde nachgewiesen, dass der Einfluss der 
Temperatur auf den CT-Wert mit p < 0,05 für alle vier Temperatursonden 
statistisch signifikant ist. Mit + 2,181 HU/°C (p = 0,0004) wurde für T4 ein 
positiver Regressionskoeffizient ermittelt. Für T1, T2 und T3 ergaben sich 
negative Regressionskoeffizienten für den Zusammenhang zwischen 
Temperatur und gemitteltem CT-Wert mit Werten von - 0,178 HU/°C (p = 
0,0027) bis ˗ 0,335 HU/°C (p < 0,0001).  
Angaben zur Regressionsberechnung sind in Tabelle 4-13 dargestellt. 
Grafische Darstellung zweier Regressionsgeraden siehe Abbildungen 4-19 und 
4-20. 
 
Tabelle 4-13: Tier D: Regressionsanalyse / erweiterte CT-Skala 
T 
Abstand zur  
RF-Sonde 
n 
y- Achsen- 
abschnitt 
Regressions- 
koeffizient 
p-Wert 
1 5 mm 28 56,485 – 0,335 < 0,0001 
2 10 mm 28 43,314 – 0,178 0,0027 
3 15 mm 28 52,603 – 0,276 < 0,0001 
4 20 mm 28 - 47,603 + 2,181 0,0004 
 
Legende:  T = Temperatursonde, n = Anzahl der Messpunkte 
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Abbildung 4-19:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 1, erweiterte CT-  
   Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 56,485 – 0,3345 x Temperatur. 
 
Abbildung 4-20:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 2, erweiterte CT-  
   Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 43,314 – 0,1782 x Temperatur. 
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5 Diskussion 
Die Möglichkeit einer nicht-invasiven Thermometrie mittels der 
temperaturabhängigen Änderung des CT-Wertes während der perkutanen RF-
Ablation von Leberparenchym würde sich aus verschiedenen Gründen als 
vorteilhaft erweisen: 
 
 Die gebräuchlichen RF-Systeme sind mit allen modernen CT-Scannern 
kompatibel. 
 Die CT-gesteuerte Punktion zur Platzierung der RF-Sonde ist weit 
verbreitet. CT-Scanner, die eine hohe räumliche Auflösung und einen 
akzeptablen Weichteilkontrast bieten, sind großflächig verfügbar. 
Außerdem können mithilfe der CT-Kontrolle sofort Komplikationen wie 
Blutungen während der RF-Ablation detektiert werden.  
 Mithilfe der CT-basierten Thermometrie während der thermischen 
Prozedur würde die RF-Ablation an Sicherheit gewinnen, denn auch 
Temperaturen im gesunden Gewebe in unmittelbarer Nähe zum 
Zielvolumen könnten dargestellt werden. Außerdem würde die 
dreidimensionale Darstellung der Temperaturverteilung die Entscheidung 
ermöglichen, ob das Zielgewebe komplett koaguliert wurde inklusive 
eines Sicherheitsabstandes von 0,5 bis 1 cm im gesunden Gewebe. Das 
Risiko einer inkompletten Tumorablation würde somit sinken.  
 
Zusätzlich sollte eine ideale nicht-invasive Methode zum Temperaturmonitoring 
verschiedene Eigenschaften erfüllen:  
Die Temperaturgenauigkeit sollte idealerweise bei 1 bis 2 °C liegen, es sollte 
eine dreidimensionale Auflösung kleiner 1 bis 2 mm erreicht werden und die 
Aufnahmezeit sollte weniger als 10 bis 30 Sekunden betragen. Des Weiteren ist 
eine Thermometrie in Echtzeit für eine mögliche Korrektur der 
Sondenpositionierung und die Anpassung der Energieabgabe, eine 
Unempfindlichkeit für Bewegungsartefakte sowie eine Kompatibilität mit dem 
verwendeten RF-System wünschenswert (Frich 2006).  
Es wird deutlich, dass die CT mit Ausnahme der Unempfindlichkeit gegenüber 
Bewegungsartefakte alle Anforderungen einer idealen Thermometriemethode 
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erfüllt und somit eine Basis zur nicht-invasiven Thermometrie während 
hyperthermen Ablationsverfahren bieten kann.  
 
Ziel der vorliegenden In-vivo-Studie ist der Nachweis einer 
temperaturabhängigen Änderung der CT-Dichte von Leberparenchym während 
der perkutanen RF-Ablation von Schweineleber.  
Bereits in früheren In-vitro-Studien konnte gezeigt werden, dass der 
Temperaturanstieg während der RF-Ablation durch die Änderung des CT-
Wertes im Leberparenchym reflektiert wird. Bruners et al. untersuchten in einem 
Phantom die temperaturabhängige Änderung des CT-Wertes in verschiedenen 
Flüssigkeiten wie Wasser, Sonnenblumenöl und Kontrastmittel. Die Autoren 
ermittelten in ihrer In-vitro-Studie einen Regressionskoeffizienten von 
˗ 0,447 HU/°C für den Zusammenhang zwischen Temperatur und gemitteltem 
CT-Wert in wasserhaltigen Lösungen (Bruners, Levit et al. 2010). 
Des Weiteren wurden in einem Ex-vivo-Schweinemodell während der RF-
Ablation von Leberparenchym negative Regressionskoeffizienten mit Werten 
von ˗ 0,35 HU/°C bis - 0,44 HU/°C für den Zusammenhang zwischen der 
gemessenen Temperatur und dem gemittelten CT-Wert berechnet (Bruners, 
Pandeya et al. 2012).  
 
Deskriptive Statistik 
Bei der RF-Ablation wird die RF-Sonde bildgebungsgesteuert im Zentrum des 
Tumors platziert (Higgins and Berger 2006). Dies erklärt, dass bei den 
Versuchen in unmittelbarer Nähe zur RF-Sonde die höchsten Temperaturen 
erreicht wurden, die in der Peripherie schnell abfielen.  
Ausgehend von den Ergebnissen der früheren In-vitro- und Ex-vivo-Studien war 
zu erwarten, dass bei der höchsten mittleren erreichten Temperatur der 
niedrigste mittlere CT-Wert gemessen wurde und umgekehrt. Die Ergebnisse 
der vorliegenden Studie bestätigen diese Annahme überwiegend. Jedoch 
wurde sowohl bei Tier A als auch bei Tier D interessanterweise bei T4 ein 
niedrigerer CT-Wert gemessen als bei T3. Hierfür kommen verschiedene 
Erklärungen in Betracht:  
Am ehesten ist von Messungenauigkeiten auszugehen. Zur Auswertung der 
CT-Scans wurde ein 0,5 cm² großer Kreis, die sogenannte „region of interest“ 
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(ROI), manuell in jeder Schicht gesetzt, sodass eine exakte Messung an immer 
der gleichen Stelle nicht garantiert war. Des Weiteren variiert die Temperatur 
innerhalb der ROI. Diese Temperaturunterschiede in der ROI fallen 
insbesondere bei geringeren Temperaturunterschieden stärker ins Gewicht.  
Rempp et al. führten in einer Studie an, dass die Genauigkeit des 
Temperaturmonitorings durch Bewegungsartefakte beeinflusst wird (Rempp, 
Clasen et al. 2009). Die Versuche wurden bei Atemstillstand der Schweine 
durchgeführt. Dennoch kam es immer wieder zu leichten 
Diaphragmabewegungen, wodurch die CT-Aufnahmen und damit die 
Messungen nicht immer in exakt der gleichen Ebene erfolgten. Dieses 
Phänomen war insbesondere bei T4 / Tier D bei der Auswertung der Bilddaten 
sichtbar.  
Des Weiteren besteht die Möglichkeit, dass bei Tier A und D Blutgefäße 
unmittelbar in Nähe von T3 verliefen, die zum sogenannten „heat sink effect“ 
führten. Verschiedene Studien haben gezeigt, dass die Durchblutung des 
Zielgewebes einen starken Einfluss auf die lokale Temperatur und damit auf die 
Koagulationsgröße und -form bei der RF-Ablation hat. So diskutierten Vanagas 
et al. in einer Übersichtsarbeit, dass eine starke Vaskularisierung des 
Zielgewebes zu einer Abkühlung desselben führt und so die thermisch 
induzierte Größe der Koagulationsnekrose reduziert (Vanagas, Gulbinas et al. 
2010). Dies könnte die höhere mittlere CT-Dichte bei T3 erklären.  
Es gibt verschiedene Ansätze, um dem „heat sink effect“ entgegenzuwirken: 
Als eine Möglichkeit wird die Kombination der transarteriellen 
Chemoembolisation (TACE) mit der RF-Ablation diskutiert. Führt man vor 
Beginn der RF-Ablation die TACE durch, so wird der Blutfluss gezielt in den den 
Tumor versorgenden Blutgefäßen reduziert, die Hitze wird nicht so schnell mit 
dem Blutstrom abtransportiert. Somit können auch in ursprünglich stark 
vaskularisierten Geweben wie Tumorgewebe hohe Temperaturen erreicht 
werden und der therapeutische Effekt der RF-Ablation wird größer (Helmberger, 
Dogan et al. 2007). 
Als zweite Option bietet sich die Gabe von Röntgen-positivem Kontrastmittel vor 
Beginn der RF-Ablation zur Darstellung der Gefäße an. So kann visualisiert 
werden, wo aufgrund einer starken Vaskularisierung des Gewebes die 
Zieltemperaturen der RF-Ablation vermutlich nicht erreicht werden können und 
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dem „heat sink effect“ mit einer Verlängerung der Applikationszeit oder einer 
anderen Sondengeometrie bzw. -platzierung entgegengewirkt werden kann. 
Das Kontrastmittel könnte jedoch die Messwerte im Rahmen einer CT-basierten 
Thermometrie verfälschen, sodass keine zuverlässige Temperaturmessung 
mehr möglich ist (Cronin, Prakash et al. 2010). 
 
Der mittlere CT-Wert gemessen bei T3 / Tier C bei Rekonstruktion mit der 
erweiterten CT-Skala ist ebenfalls unerwartet zu niedrig im Vergleich zu den 
mittleren CT-Werten gemessen bei T1 und T2. Als Ursache hierfür kommen 
erneut Messungenauigkeiten in Betracht. So waren bei der Auswertung der 
Bilder deutliche Metallartefakte durch die RF-Sonde sichtbar. Diese sowie 
teilweise die RF-Sonde selber lagen durch unmittelbare Nähe zu T3 mit in der 
ROI. Somit waren Metallartefakte im Datenvolumen vorhanden. Durch 
Festlegung des oberen Grenzwertes wurde jedoch vermieden, dass diese 
Metallartefakte mit in die Auswertung einbezogen wurden. Grund für die Nähe 
von T3 zur RF-Sonde war die bei Tier C veränderte Reihenfolge der Sonden 
(vgl. 3.1.3). 
 
Die relativ großen Standardabweichungen der maximalen mittleren Temperatur 
sowie des mittleren CT-Wertes lassen sich am ehesten ebenfalls mit 
Ungenauigkeiten bei den einzelnen Messungen begründen. Eine weitere 
mögliche Ursache hierfür könnte die inhomogene Zusammensetzung der Leber 
sein, die natürlich auch von Schwein zu Schwein variiert. Auch 
Bewegungsartefakte sowie Metallartefakte durch die RF-Sonde kommen als 
Grund für die relativ großen Standardabweichungen in Betracht. Des Weiteren 
verlief die RF-Sonde unter Umständen nicht genau axial in einer Schicht, 
sodass die durch die RF-Sonde verursachten Artefakte teilweise auch in den 
benachbarten Schichten mit den Temperatursonden sichtbar waren.  
 
Die maximal gemessene mittlere Temperatur aller Versuche lag bei 
101,07   11,04 °C, die minimal gemessene mittlere Temperatur bei 
36,05   0,98 °C. Vergegenwärtigt man sich noch einmal, dass die 
Zieltemperatur bei der RF-Ablation zwischen 60 und 100 °C liegt (Curley 2003), 
so wird deutlich, dass die in dieser Studie gemessenen Temperaturen nicht 
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komplett dem Zielbereich entsprechen. Das Ziel der Studie war die Machbarkeit 
der CT-basierten nicht-invasiven Thermometrie während der perkutanen RF-
Ablation von Schweineleber zu beurteilen mit möglichst ähnlichen 
Versuchsbedingungen wie bei der RF-Ablation von Leberparenchym beim 
Menschen. Jedoch ist es verständlich, dass ein Tiermodell nicht exakt die 
gleichen Voraussetzungen bieten kann wie die tatsächliche RF-Ablation von 
Leberparenchym beim Menschen. Dies spiegelt auch der CT-Wert der Leber 
wider. So liegt die Dichte von gesundem Leberparenchym beim Menschen bei 
ca. + 60 bis + 70 HU (Freyschmidt and Feuerbach 2007) und die in dieser 
Studie bei den gesunden Schweinelebern gemessenen CT-Werte bei + 38 bis 
+ 56 HU (vgl. 3.1.7). 
 
Der deskriptive Vergleich der gemessenen gemittelten CT-Werte der vier Tiere 
für gleiche Temperaturen hat gezeigt, dass interindividuelle Unterschiede 
zwischen den einzelnen Versuchstieren vorliegen. Es fiel auf, dass die CT-
Werte teilweise erheblich voneinander abwichen. Somit können vom 
gemessenen CT-Wert keine direkten Rückschlüsse auf die exakte Temperatur 
gezogen werden. Es sind nur relative Messungen möglich.  
 
Regressionsanalyse 
Bruners et al. ermittelten in ihrem In-vitro-Versuch eine Temperatursensibilität 
von - 0,447 HU/°C für wasserhaltige Lösungen (Bruners, Levit et al. 2010). Im 
Ex-vivo-Schweinemodell wurden negative Regressionskoeffizienten mit Werten 
von – 0,35 HU/°C bis – 0,44 HU/°C für den Zusammenhang zwischen der 
gemessenen Temperatur und dem gemittelten CT-Wert berechnet (Bruners, 
Pandeya et al. 2012).  
In der vorliegenden Arbeit konnten ebenfalls signifikante Einflüsse der 
Temperatur auf den CT-Wert nachgewiesen werden. Bei der 
Regressionsanalyse ließ sich mit Ausnahme von zwei Temperatursonden ein 
negativer Regressionskoeffizient für den Zusammenhang zwischen Temperatur 
und gemitteltem CT-Wert ermitteln. Die negativen Regressionskoeffizienten 
variierten mit Werten von - 0,053 HU/°C (p = 0,4987; T1 / Tier B / 
konventionelle CT-Skala) bis - 0,671 HU/°C (p < 0,0001; T3 / Tier B / erweiterte 
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CT-Skala). Insbesondere die statistisch signifikanten Werte lagen im Bereich 
der Ergebnisse von Bruners et al. (2012).  
Bei zwei Temperatursonden (T1 / Tier C / konventionelle und erweiterte CT-
Skala; T4 / Tier D / konventionelle und erweiterte CT-Skala) wurden positive 
Regressionskoeffizienten mit Werten von + 0,049 HU/°C (p = 0,6871; T1 / Tier 
C / erweiterte CT-Skala) bis + 2,590 HU/°C (p < 0,05; T4 / Tier D / 
konventionelle CT-Skala) berechnet.  
 
Bei Tier A konnte nur für T1 (konventionelle CT-Skala) sowie für T2 
(konventionelle und erweiterte CT-Skala) ein signifikanter Einfluss der 
Temperatur auf den CT-Wert festgestellt werden. Tier A war das erste 
Versuchstier der Studie. Anschließend wurden die Versuchsbedingungen für 
die nächsten Versuchstiere optimiert. So wurde für eine stabilere Lagerung der 
Schweine sowie für eine verbesserte Oxygenierung der Tiere, damit ein 
besseres Anhalten der Luft möglich war, gesorgt. Durch diese veränderten 
Versuchsbedingungen konnte bei den nachfolgenden Versuchen ein 
signifikanter Einfluss der Temperatur auf den CT-Wert nachgewiesen werden. 
 
Die mithilfe der Regressionsanalyse berechneten Einflüsse der Temperatur auf 
den CT-Wert waren für T1 nur bei Tier A (konventionelle CT-Skala) und Tier D 
(konventionelle und erweiterte CT-Skala) statistisch signifikant. Insbesondere in 
unmittelbarer Nähe zur RF-Sonde wie bei T1 wird eine genaue Messung des 
CT-Wertes aufgrund von Metallartefakten durch die RF-Sonde (Barrett and 
Keat 2004) sowie Artefakte aufgrund von Vaporisation und Karbonisation 
(Lencioni 2010) erschwert. Hier herrschen bei regelrechter Lage der RF-Sonde 
immer maximale Temperaturen, sodass eine komplette Koagulation im direkten 
Umkreis der RF-Sonde anzunehmen ist, auch wenn in dieser Studie bei T1 
mehrheitlich kein signifikanter Einfluss der Temperatur auf den CT-Wert 
nachgewiesen werden konnte. Insbesondere am Rande des zu abladierenden 
Volumens sind exakte Temperaturmessungen prognostisch wichtiger, um eine 
komplette Koagulation des Zielgewebes inklusive eines ausreichend großen 
Sicherheitssaums im Gesunden von 0,5 bis 1 cm gewährleisten zu können 
(Crocetti, de Baere et al. 2010). Aus diesem Grund sind die nicht signifikanten 
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Ergebnisse bei T1 im Hinblick auf eine klinische Anwendung eher zu 
vernachlässigen. 
Zusätzlich wurde durch die Festlegung von unteren und oberen Grenzwerten 
individuell für jedes Tier versucht, Einflüsse der Artefakte auf die 
Messergebnisse auszuschließen bzw. zu reduzieren. Es ließen sich dabei nur 
die hyper- bzw. hypodensen Artefakte ausschalten. Aufgrund des 
Versuchsaufbaus war es nicht möglich, Metallartefakte im Datenvolumen zu 
vermeiden. Jedoch wurde durch Festlegung des oberen Grenzwertes 
verhindert, dass diese Metallartefakte mit in die Auswertung einbezogen 
wurden. Möglicherweise lassen sich hier durch weitere Möglichkeiten der 
Artefaktreduktion zukünftig bessere Ergebnisse erzielen. 
 
Für T1 / Tier C wurden positive Regressionskoeffizienten mit Werten von 
+ 0,057 HU/°C (p = 0,6461; konventionelle CT-Skala) sowie + 0,049 HU/°C 
(p = 0,6871; erweiterte CT-Skala) berechnet. Diese positiven 
Regressionskoeffizienten lassen sich ebenfalls mit dem geringen Abstand von 
5 mm zur RF-Sonde und den daraus resultierenden bereits genannten 
Problemen erklären. Die p-Werte > 0,05 bestätigen, dass hier kein statistisch 
signifikanter Einfluss der Temperatur auf den CT-Wert nachgewiesen wurde.  
 
Interessanterweise ergab sich ein positiver Regressionskoeffizient von 
+ 2,590 HU/°C (p < 0,05; konventionelle CT-Skala) bzw. + 2,181 HU/°C 
(p < 0,05; erweiterte CT-Skala) für T4 / Tier D. T4 lag mit einem Abstand von 
20 mm am weitesten von der RF-Sonde entfernt, sodass hier eine 
Beeinflussung der Ergebnisse aufgrund von Artefakten durch die RF-Sonde 
oder durch Vaporisation und Karbonisation eher unwahrscheinlich ist. Als 
mögliche Ursache kommt eine Einblutung in das Zielgewebe in Betracht. 
Vollblut hat im CT eine Dichte von + 50 bis + 60 HU, geronnenes Blut eine 
Dichte von + 70 bis + 90 HU (Hofer 2010). Beides führt in Leberparenchym zu 
einer Zunahme des CT-Wertes. Eine Einblutung wäre am ehesten um den 
Bereich der RF-Sonde zu erwarten, jedoch verursacht auch die Insertion der 
Temperatursonden kleinere Läsionen im Leberparenchym, sodass auch hier 
eine iatrogen bedingte Einblutung möglich wäre.  
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Wahrscheinlicher ist jedoch, dass die Messungen aufgrund von leichten 
Diaphragmabewegungen nicht immer in der gleichen Ebene erfolgten. Wie 
bereits beschrieben schien sich insbesondere T4 bei Tier D durch leichte 
Atembewegungen verschoben zu haben, sodass sich bei Auswertung der 
Bilddaten die Sondenspitze als nicht mehr so tief insertiert darstellte.  
 
Bildrekonstruktion 
Bei der Bildrekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala werden im Vergleich zur 
Rekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala die Grauwerte um Faktor 10 
auf - 10240 bis + 30710 HU gespreizt. Daraus lässt sich schlussfolgern, dass 
die Messwerte bei Auswertung der Bilddaten bei Rekonstruktion mit der 
erweiterten CT-Skala vermutlich präziser sind.  
In der vorliegenden Arbeit wurde bei der Bildrekonstruktion mit der erweiterten 
CT-Skala bei drei von vier Versuchstieren (Ausnahme: Tier A) bei jeder 
Temperatursonde ein niedrigerer mittlerer CT-Wert gemessen als bei der 
Bildrekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala. Zusätzlich zeigte sich bei 
Rekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala mehrheitlich ein niedrigerer 
Regressionskoeffizient als bei Rekonstruktion mit der konventionellen CT-
Skala. Die Variabilität der gemessenen Werte, auch sichtbar an den relativ 
großen Standardabweichungen der gemittelten CT-Werte von bis zu   8,94 HU 
(T1 / Tier C / konventionelle CT-Skala), resultiert vermutlich sowohl aus der 
inhomogenen Zusammensetzung der Leber als auch aus den bereits 
erwähnten verschiedenen Arten von Artefakten, die eine zuverlässige 
Auswertung der Bilddaten erschweren. Gelingt es, die Artefakte in Zukunft zu 
reduzieren, so könnte die Rekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala 
präzisere Werte liefern.  
Möglicherweise führen neuere Rekonstruktionstechniken wie z.B. die iterative 
Rekonstruktion zu einer Minimierung von Bildartefakten und könnten zukünftig 
bessere Ergebnisse liefern (Beister, Kolditz et al. 2012).  
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Scanprotokoll 
Zur Interventionsplanung wurden die CT-Scans nach folgendem Scanprotokoll 
durchgeführt: Röhrenspannung 120 kV, Stromstärke-Zeit-Produkt 
165 mAs/Rotation, Kollimation 64 x 0,6 mm, Gantry-Rotationszeit 0,5 sec. 
Bruners et al. haben in ihrer In-vitro-Studie gezeigt, dass die 
Standardabweichung der gemessenen gemittelten CT-Werte mit zunehmender 
Röhrenspannung sowie zunehmendem Stromstärke-Zeit-Produkt abnimmt 
(Bruners, Levit et al. 2010). Aus diesem Grund wurde für die 
Versuchsdurchführung der vorliegenden Studie ein optimiertes Scanprotokoll 
mit einer Röhrenspannung von 140 kV sowie einem Stromstärke-Zeit-Produkt 
von 300 mAs/Rotation gewählt. Jedoch muss beachtet werden, dass mit 
steigender Röhrenspannung und steigendem Stromstärke-Zeit-Produkt auch 
die Strahlenexposition für den Patienten zunimmt. Aufgrund potentiell negativer 
Effekte muss versucht werden, die Strahlenbelastung möglichst gering zu 
halten wie beispielsweise durch eine Limitierung der Anzahl der CT-Scans oder 
durch Optimierung der Bildgebungstechnik (Pandeya, Klaessens et al. 2011). 
 
Limitationen 
Die vorliegende Studie weist einige Limitationen auf: 
 
Zuerst muss auf die geringe Studienpopulation von nur vier Schweinen 
hingewiesen werden. Das Ziel der Arbeit war jedoch lediglich zu zeigen, dass 
die CT-basierte nicht-invasive Thermometrie während der perkutanen RF-
Ablation von Schweineleber im In-vivo-Modell durchführbar ist. Es sind weitere 
In-vivo-Studien mit einem größeren Stichprobenumfang sowie klinische Studien 
nötig, um die vorliegenden Ergebnisse zu bestätigen sowie um die Präzision 
dieser Technik zu evaluieren. 
 
Ein Tiermodell weist trotz gesunden Gewebes kein ideal homogenes Gewebe 
auf wie Versuche in-vitro und kann deshalb zu abweichenden Ergebnissen 
führen. Der Vergleich der Ergebnisse der vorliegenden In-vivo-Studie mit den 
Ergebnissen der In-vitro-Studie von Bruners et al. aus dem Jahr 2010 bestätigt 
diese Annahme mit einer größeren Streuung der Messwerte um die 
Regressionsgerade.  
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Horsman wies in einer Übersichtsarbeit aus dem Jahr 2006 auf den starken 
Zusammenhang zwischen der Physiologie des Gewebes und der Reaktion 
dieses Gewebes auf Hitze hin. Dabei ist die Empfindlichkeit des Gewebes auf 
Hitze insbesondere von der Vaskularisierung abhängig (Horsman 2006).  
In der vorliegenden Arbeit wurden die Versuche an gesunden Schweinen und 
damit an nicht tumorös verändertem Gewebe durchgeführt. Pathologisch 
verändertes Gewebe weist jedoch andere Eigenschaften auf als gesundes 
Gewebe. Der Unterschied liegt insbesondere in der Durchblutung des 
Gewebes. So sind Tumor versorgende Blutgefäße häufig erweitert und 
gewunden und ihr Verlauf ist ungeordnet (Dudeck, Bogusiewicz et al. 2006). 
Aufgrund der pathologischen Tumorangiogenese sind insbesondere HCC-
Herde hypervaskularisiert (Schmidt 2002). Infolgedessen sowie aufgrund einer 
anderen Zelldichte kann tumorös verändertes Gewebe abweichend auf die RF-
Ablation reagieren. 
Aus diesen Gründen ist der Transfer der Ergebnisse mit Versuchen an 
gesundem Gewebe in die klinische Situation mit der RF-Ablation von tumorös 
verändertem Gewebe problematisch.  
Auch das Vorhandensein der für den Versuchsaufbau der Studie benötigten 
Temperatursonden im Zielgewebe könnte die Hitzeverteilung und damit die 
Größe und Form der Koagulationsnekrose beeinflusst haben. 
 
In der Studie wurden die axialen Bilddaten mit einer Schichtdicke von 1,2 mm 
rekonstruiert. Bei der Wahl der Schichtdicke ist es unerlässlich, den 
Partialvolumeneffekt zu berücksichtigen. Dieser tritt auf, wenn Organstrukturen 
unterschiedlicher Dichte nur teilweise von einer Schnittebene erfasst werden 
und so der vom Rechner ermittelte mittlere Dichtewert einer Struktur nicht mit 
dem realen Dichteprofil übereinstimmt (Claussen and Lochner 1983). Der 
Partialvolumeneffekt kann somit zu einer Verfälschung der CT-Werte führen. Er 
ist insbesondere wichtig für die Interpretation der CT-Werte in unmittelbarer 
Nähe der RF-Sonde oder nahe von Lufteinschlüssen aufgrund von 
Vaporisation. Deshalb ist es erforderlich, die Bilddaten wie in dieser Studie in 
relativ dünnen Schichtdicken zu rekonstruieren, damit der Partialvolumeneffekt 
minimiert und eine Verfälschung der Messergebnisse verhindert werden kann 
(Yankelevitz, Henschke et al. 1993). Jedoch ist zu berücksichtigen, dass 
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dünnere Schichtdicken auch zu einem stärkeren Bildrauschen führen. Bei 
größeren Schichtdicken dagegen ist es nicht gewährleistet, dass die Spitzen 
aller Temperatursonden sichtbar sind. So wurde zur Rekonstruktion der 
Bilddaten in der vorliegenden Studie zuerst eine Schichtdicke von 2,4 mm 
gewählt, um das Bildrauschen zu reduzieren. Da bei dieser Schichtdicke jedoch 
nicht die Spitzen aller Temperatursonden abgrenzbar waren, erfolgte eine 
erneute Rekonstruktion der Bilddaten mit einer Schichtdicke von 1,2 mm, 
sodass bei Auswertung der CT-Scans alle Temperatursonden erkennbar waren.  
 
Zur Auswertung der CT-Scans wurde bei jeder Bildaufnahme die ROI zur 
Messung der gemittelten CT-Werte manuell um die Spitze der 
Temperatursonden gelegt. Eine exakte Messung an immer der gleichen Stelle 
war durch das in jeder CT-Aufnahme individuelle Setzen der ROI nicht 
garantiert. Zudem wurde rein per Augenmaß abgeschätzt, ob die Sondenspitze 
jeweils genau in der Mitte der ROI lag.  
Auch die Größe der ROI muss diskutiert werden. Die Größe von 0,5 cm² ist ein 
Kompromiss zwischen einem möglichst genauen CT-Wert durch Mittelung 
vieler CT-Werte innerhalb einer großen ROI und der exakten lokalen 
Temperatur an einem bestimmten Punkt in einer besonders kleinen ROI. Es 
muss berücksichtigt werden, dass die Referenztemperatur, gemessen durch die 
Temperatursonden, natürlich nur an der Sondenspitze gilt und nicht am Rand 
der ROI. Somit generiert die Wahl der Größe der ROI bereits einen Fehler.  
Bestandteil dieser Arbeit war nicht die Analyse der Homogenität der CT-Werte 
innerhalb der ROI. Die Verteilung der einzelnen CT-Werte innerhalb der ROI 
wäre jedoch ein interessanter Aspekt für weitere Untersuchungen.  
 
Infolge der vereinzelt aufgetretenen Atembewegungen der Schweine erfolgten 
die CT-Aufnahmen und damit die Messungen nicht immer in exakt der gleichen 
Ebene. Bei der Rekonstruktion der axialen Bilddaten wurde eine Schichtdicke 
von 1,2 mm gewählt. So war bei T1 / Tier A aufgrund der durch die 
Atembewegungen verschobenen Ebene sowie der Schichtdicke von 1,2 mm die 
Spitze der Temperatursonde nicht bei jeder Bildaufnahme sichtbar, sodass hier 
keine exakte Messung möglich war.  
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Diese Artefakte aufgrund von Atembewegungen könnten zukünftig durch eine 
vom Atemzyklus des Versuchstiers bzw. des Patienten abhängige 
Bildaufnahme minimiert werden. Die Wahl der Schichtdicke ist ein Kompromiss 
zwischen einem stärkeren Bildrauschen bei dünneren Schichtdicken und einem 
möglichen Unvermögen, jede Spitze der Temperatursonden bei größeren 
Schichtdicken darzustellen. Die ideale Schichtdicke muss in weiterführenden 
Studien ermittelt werden. 
 
Je nach Verfügbarkeit wurden bei je zwei Schweinen drei bzw. vier 
Temperatursonden eingesetzt. Dadurch lassen sich die Ergebnisse zwischen 
den einzelnen Tieren schwieriger vergleichen. Jedoch wurde bei allen vier 
Versuchstieren ein inverser Zusammenhang zwischen der gemessenen 
Temperatur und dem gemittelten CT-Wert nachgewiesen. Somit kann davon 
ausgegangen werden, dass bei den beiden Schweinen mit nur drei 
Temperatursonden bei Insertion einer vierten Temperatursonde ebenfalls 
entsprechende Werte gemessen worden wären. 
 
Trotz Insertion der Temperatursonden mithilfe eines Plexiglashalters stellten 
sich die Temperatursonden in den CT-Bildern nicht immer exakt parallel zur RF-
Sonde dar und auch der definierte Abstand von jeweils 5 mm zwischen den 
einzelnen Sonden konnte in-vivo nicht immer realisiert werden. Dies führte 
dazu, dass durch den zum Teil geringeren Abstand als 5 mm die RF-Sonde 
selber oder eine benachbarte Temperatursonde mit in der ROI lag. Die 
Ergebnisse wurden dadurch möglicherweise verfälscht. 
 
Bei Vergegenwärtigung der Anordnung der Temperatursonden (5, 10, 15 und 
20 mm Abstand zur Mitte der aktiven Spitze) wird deutlich, dass die 
Temperaturverteilung nur in eine Richtung gemessen wurde. Aufgrund der 
Geometrie der RF-Sonde ist jedoch davon auszugehen, dass sich die Hitze 
ovulär um die RF-Sonde ausgedehnt hat. Aus der Anordnung der 
Temperatursonden möglicherweise resultierende Messungenauigkeiten sind 
dementsprechend zu vernachlässigen. 
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Anwendung im klinischen Kontext 
Um die Mehrschicht-Spiral-CT als Basis zur nicht-invasiven Thermometrie 
während der RF-Ablation von Leberparenchym im klinischen Kontext anwenden 
zu können, gilt es verschiedene Parameter zu optimieren: 
 
Es ist wichtig, die signifikante Inter- und Intrascanner-Variabilität der CT-Werte 
zu berücksichtigen. Birnbaum et al. untersuchten in einem Phantom die 
Abhängigkeit der absoluten CT-Werte von verschiedenen Typen von CT-
Scannern. In ihrer In-vitro-Studie kamen die Autoren zu dem Ergebnis, dass 
verschiedene CT-Scanner andere CT-Werte für das gleiche Gewebe ermitteln. 
Zusätzlich zeigten die Autoren auf, dass auch eine hohe Variabilität der CT-
Werte bei Messungen mit dem gleichen CT-Scanner besteht (Birnbaum, 
Hindman et al. 2007). Aus diesen Gründen ist für den Einsatz im klinischen 
Kontext ein individueller Kalibrierungsprozess für jeden CT-Scanner nötig. Nur 
so kann eine zuverlässige CT-basierte nicht-invasive Thermometrie 
gewährleistet werden. 
 
Auch die individuelle Morphologie der Leber, z. B. bei Patienten mit 
Leberzirrhose oder Steatosis hepatis, muss berücksichtigt werden, da diese 
ebenfalls die Temperaturabhängigkeit der CT-Werte beeinflusst (Horsman 
2006). Es besteht die Möglichkeit ein in den RF-Applikator mit einem definierten 
Abstand zur aktiven Spitze integriertes Thermometer zu verwenden oder aber 
eine Temperatursonde separat im Zielgewebe zu platzieren. Durch diesen 
individuellen Kalibrierungsprozess in jedem Patienten könnten die für die 
Lebermorphologie entsprechenden temperaturabhängigen CT-Werte ermittelt 
und damit eine Basis zur nicht-invasiven Thermometrie geschaffen werden.  
 
Für den klinischen Einsatz der CT-basierten nicht-invasiven Thermometrie 
müssen die bei der RF-Ablation auftretenden Artefakte reduziert werden. Neben 
Bewegungsartefakten stellen insbesondere die durch die RF-Sonde 
entstehenden Metall- und Strahlaufhärtungsartefakte sowie Artefakte aufgrund 
von Vaporisation und Karbonisation ein großes Problem für ein zuverlässiges 
CT-basiertes Temperaturmonitoring dar (s. Abbildung 5-1).  
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Abbildung 5-1:  Beispiel für sichtbare Metall- und Strahlaufhärtungsartefakte durch die 
RF-Sonde während der Messung der lokalen Temperatur an der Spitze 
der Temperatursonde während der RF-Ablation. 
Da 
Jedoch sind die Temperaturen in unmittelbarer Nähe zur RF-Sonde, wo die 
Artefakte am gravierendsten sind und eine genaue Messung der CT-Dichte 
erschweren, für eine komplette Koagulation des Zielgewebes nicht so relevant 
wie die Temperaturen am Rande des zu abladierenden Volumens, da in 
direkter Nähe zur RF-Sonde bei regelrechter Lage immer maximale 
Temperaturen herrschen und somit von einer kompletten Koagulation in diesem 
Bereich ausgegangen werden kann. Dennoch ist die Minimierung der Artefakte 
für eine exakte Bestimmung der CT-Werte notwendig. Aus diesen Gründen 
wurden neue Algorithmen zur Artefaktreduktion in der klinischen Routine 
entwickelt: 
Eine Option ist der Gebrauch eines Projektions-Interpolierungs-Algorithmus. 
Dieser Algorithmus ermöglicht durch Korrektur des Einflusses von Metall bei der 
Bildentstehung die Reduktion von Metallartefakten. Jedoch können durch die 
Interpolierung die absoluten CT-Werte beeinflusst werden (Mahnken, Raupach 
et al. 2003). Trotz erfolgreicher Reduktion der Metallartefakte bleibt auch das 
Problem der exakten Darstellung des Bereiches, wo Metall an Gewebe grenzt, 
bestehen (Barrett and Keat 2004).  
Eine weitere Möglichkeit zur Vermeidung von Metallartefakten ist der Einsatz 
der Laser-induzierten Thermotherapie (LITT) anstelle der RF-Ablation. Die bei 
der LITT verwendete Sonde besteht aus Glasfaser und nicht aus Metall 
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(Rosenberg, Hoffmann et al. 2012). Somit treten bei der LITT keine 
Metallartefakte auf, sodass eine exakte Bestimmung der CT-Werte möglich ist 
(Mensel, Weigel et al. 2006). Im Jahr 2011 konnte in einer Ex-vivo-Studie an 
Rinderleber gezeigt werden, dass die nicht-invasive CT-basierte Thermometrie 
während der LITT durchführbar ist. Pandeya et al. ermittelten einen 
Regressionskoeffizienten von – 0,65 HU/°C für den Zusammenhang zwischen 
Temperatur und gemitteltem CT-Wert in Leberparenchym (Pandeya, Klaessens 
et al. 2011). 
Eine Minimierung der Bewegungsartefakte wird durch eine vom Atemzyklus 
bzw. vom angehaltenen Atem des Patienten abhängige Bildaufnahme 
ermöglicht. Zusätzlich sorgt die schnelle Gantry-Rotationszeit von unter 
0,5 Sekunden für eine Reduktion von Bewegungsartefakten. 
 
Um die Mehrschicht-Spiral-CT als Basis zur nicht-invasiven Thermometrie im 
klinischen Kontext zuverlässig anwenden zu können, muss außerdem die 
Auswertung der Bilddaten optimiert werden: 
Eine Standardisierung der exakten Größe sowie der genauen Platzierung der 
ROI wird benötigt. Ebenso muss eine Messung in immer der gleichen Ebene 
gewährleistet sein. Des Weiteren sind die Wahl der Schichtdicke sowie die 
Festlegung geeigneter Grenzwerte zur Reduktion der Einflüsse der Artefakte 
auf die Messergebnisse für eine zuverlässige Messung der CT-Werte 
unerlässlich. Somit wird eine verbesserte softwarebasierte Methode für eine 
standardisierte Auswertung der Bilddaten benötigt. 
 
„Farbkodierte Temperaturkarte“ 
Eine Weiterentwicklung der nicht-invasiven Temperaturmessung während der 
RF-Ablation bietet die „Farbkodierte Temperaturkarte“ (engl. color-coded 
temperature map). Diese „Farbkodierte Temperaturkarte“ vermag eine 
Visualisierung der temperaturabhängigen Änderung des CT-Wertes während 
der RF-Ablation zu ermöglichen.  
Die mittels der Temperatursonden gemessene Temperaturverteilung wird 
mithilfe einer speziellen Software kontinuierlich farbkodiert über ein vor Beginn 
der RF-Ablation aufgenommenes natives CT-Bild des Zielvolumens gelegt. So 
wird eine „Farbkodierte Temperaturkarte“ für das zu abladierende Volumen in 
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Echtzeit während der RF-Ablation erstellt (Dick, Wragg et al. 2003). Die am 
stärksten erhitzten Regionen werden rot, die kühleren Bereiche werden blau 
dargestellt. Die Temperaturen dazwischen werden temperaturabhängig als 
Abstufungen zwischen rot und blau visualisiert. Sind zuverlässige CT-Scans 
während der gesamten Zeit der RF-Ablation realisierbar, so könnte die 
„Farbkodierte Temperaturkarte“ eine Quantifizierung der lokalen 
Temperaturverteilung innerhalb des Zielgewebes in Echtzeit ermöglichen 
(MacFall and Soher 2007). 
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6 Zusammenfassung 
Das Ziel der vorliegenden tierexperimentellen Studie ist die Machbarkeit der 
CT-basierten nicht-invasiven Thermometrie während der perkutanen RF-
Ablation von Schweineleber im In-vivo-Modell zu beurteilen. Es soll 
nachgewiesen werden, dass der Temperaturanstieg im Leberparenchym 
während der RF-Ablation durch eine Änderung des CT-Wertes reflektiert wird.  
 
Die perkutane RF-Ablation von Leberparenchym erfolgte bei vier weiblichen 
Schweinen. Parallel zu der verwendeten bipolaren nadelförmigen RF-Sonde 
(CelonLabPower) mit einer aktiven Spitze von 30 mm Länge (Celon 
ProSurge T30) wurden optische Temperatursonden (SFF-2m) in einem 
definierten Abstand von 5, 10, 15 mm und bei zwei Schweinen zusätzlich bei 
20 mm Abstand zur RF-Sonde in die Schweineleber eingebracht. Nach Start 
der RF-Ablation erfolgten bei einer Generatorleistung von 20 W sequenziell 
native CT-Aufnahmen der Leber nach folgendem Scanprotokoll: 
Röhrenspannung 140 kV, Stromstärke-Zeit-Produkt 300 mAs/Rotation, 
Kollimation 24 x 1,2 mm, Gantry-Rotationszeit 0,5 sec (SOMATOM Definition). 
Nach Akquirierung der Rohdaten wurden die axialen Bilddaten mit einer 
Schichtdicke von 1,2 mm und dem Faltungskern B30s sowohl mit der 
konventionellen als auch mit der erweiterten CT-Skala rekonstruiert. Die 
Temperaturen wurden kontinuierlich durch die Temperatursonden erfasst und 
aufgezeichnet. Zur Auswertung der CT-Scans wurde bei jeder Bildaufnahme 
manuell ein 0,5 cm² großer Kreis, die sogenannte „region of interest“ (ROI), um 
die Spitze der Temperatursonden gelegt, um die gemittelten CT-Werte zu 
bestimmen.  
Zur statistischen Analyse der Daten wurden Mittelwert und 
Standardabweichung der gemessenen Änderung der Temperatur sowie des 
CT-Wertes pro Schwein und Temperatursonde berechnet und deskriptiv 
miteinander verglichen. Exemplarisch wurden für gleiche Temperaturen die 
entsprechenden CT-Werte der vier Tiere ermittelt und ebenfalls deskriptiv 
miteinander verglichen. Zusätzlich wurde eine Regressionsanalyse 
durchgeführt, um den Zusammenhang zwischen Änderungen der Temperatur 
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und gemessenem gemittelten CT-Wert zu ermitteln. Das Signifikanzniveau 
wurde auf p < 0,05 festgelegt (SAS Software 9.1.3). 
Die deskriptive Auswertung der Daten zeigte bei allen vier Versuchstieren einen 
inversen Zusammenhang zwischen der gemessenen Temperatur und dem 
gemittelten CT-Wert. Die gemessene mittlere Temperatur nahm mit 
zunehmendem Abstand zu der RF-Sonde ab. Gleichzeitig stieg der gemittelte 
CT-Wert mit zunehmendem Abstand zu der RF-Sonde an. Deskriptiv wurden 
interindividuelle Unterschiede bei Vergleich der CT-Werte für gleiche 
Temperaturen festgestellt. 
Bei der Regressionsanalyse konnten signifikante Einflüsse der Temperatur auf 
den CT-Wert nachgewiesen werden. Hierbei ließ sich mit Ausnahme von zwei 
Temperatursonden ein negativer Regressionskoeffizient für den 
Zusammenhang zwischen Temperatur und gemitteltem CT-Wert ermitteln. Die 
negativen Regressionskoeffizienten variierten mit Werten von ˗ 0,053 HU/°C 
(p = 0,4987) bis ˗ 0,671 HU/°C (p < 0,0001). 
Es wurde kein wesentlicher Unterschied zwischen den Messergebnissen bei 
Rekonstruktion mit der konventionellen und der erweiterten CT-Skala 
festgestellt.  
 
Die Ergebnisse der vorliegenden Studie zeigen, dass die CT-basierte nicht-
invasive Thermometrie während der perkutanen RF-Ablation von 
Leberparenchym im In-vivo-Schweinemodell durchführbar ist. Mittels 
Mehrschicht-Spiral-CT können lokale Temperaturänderungen durch die 
Änderung des CT-Wertes während der RF-Ablation detektiert werden, sodass 
sich auf Basis der CT-Dichte die Temperatur in-vivo nicht-invasiv bestimmen 
lässt.  
Zusammenfassend lässt sich sagen, dass die Ergebnisse dieser Studie eine 
Basis zur CT-basierten nicht-invasiven Thermometrie während hyperthermen 
Ablationsverfahren bietet. Jedoch erschweren insbesondere 
Bewegungsartefakte sowie durch die RF-Sonde verursachte Metallartefakte ein 
exaktes CT-basiertes Temperaturmonitoring. Zusätzlich wird die Entwicklung 
einer genaueren und robusteren softwarebasierten Methode für eine 
standardisierte Auswertung der Bilddaten benötigt, damit die CT-basierte nicht-
invasive Thermometrie Einzug in die klinische Routine halten kann.  
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8 Anhang 
8.1 Abkürzungsverzeichnis 
°C Grad Celsius 
% Prozent 
§ Paragraf 
µl Mikroliter 
Abs. Absatz 
DeGIR 
Deutsche Gesellschaft für Interventionelle Radiologie und 
minimal-invasive Therapie 
bzw. beziehungsweise 
ca. circa 
cm Zentimeter 
cm² Quadratzentimeter 
CT Computertomografie 
CT-Wert 1 Bildrekonstruktion mit der konventionellen CT-Skala 
CT-Wert 2 Bildrekonstruktion mit der erweiterten CT-Skala 
DRG Deutsche Röntgengesellschaft 
EGRA Expertengruppe Radiofrequenzablation 
et al. et alii (lat.: und andere) 
FoV Field of View 
HCC Hepatozelluläres Karzinom 
HU Hounsfield Units 
kg Kilogramm 
kHz Kilohertz 
kV Kilovolt 
kW Kilowatt 
LITT Laser-induzierte Thermotherapie 
lp/cm Linienpaare/Zentimeter 
mAs Milliamperesekunde 
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mGy Milligray 
ml/min Milliliter/Minute 
mm Millimeter 
MR-Daten-
Akquisition 
Magnetresonanz-Daten-Akquisition 
MR-Scanner Magnetresonanzscanner 
MR-System Magnetresonanzsystem 
MRT Magnetresonanztomografie 
ms Millisekunde 
MWA Mikrowellenablation 
n Anzahl der Messpunkte 
NaCl Kochsalz 
PRF-Shift Protonenresonanzfrequenz-Shift 
RF-Ablation Radiofrequenzablation 
RF-Applikator Radiofrequenzapplikator 
RF-Energie Radiofrequenzenergie 
RF-Generator Radiofrequenzgenerator 
RF-Sonde Radiofrequenzsonde 
RF-System Radiofrequenzsystem 
RF-Welle Radiofrequenzwelle 
ROI region of interest 
s. siehe 
sec Sekunde 
T Temperatursonde 
T 1-4 Temperatursonde 1-4 
TACE transarterielle Chemoembolisation 
u.a. unter anderem 
W Watt 
z. B. zum Beispiel 
z. T. zum Teil 
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8.4 Abbildungen zur Regressionsanalyse 
 
Abbildung 8-1:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 1, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 33,147 – 0,0841 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-2:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 1, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 35,000 – 0,096 x Temperatur. 
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Abbildung 8-3:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 2, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 47,885 – 0,2911 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-4:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 2, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 48,301 – 0,2607 x Temperatur. 
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Abbildung 8-5:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 3, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 39,939 – 0,1802 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-6:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 3, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 44,056 – 0,2524 x Temperatur. 
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Abbildung 8-7:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 4, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 42,920 – 0,3127 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-8:  Regressionsgerade: Tier A, Temperatursonde 4, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 40,232 – 0,2127 x Temperatur. 
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Abbildung 8-9:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 1, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 23,197 – 0,0526 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-10:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 1, B erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 22,728 – 0,0729 x Temperatur. 
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Abbildung 8-11:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 2, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 42,772 – 0,2643 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-12:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 2, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 43,657 – 0,2967 x Temperatur. 
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Abbildung 8-13:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 3, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 49,486 – 0,5647 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-14:  Regressionsgerade: Tier B, Temperatursonde 3, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 53,16 – 0,6705 x Temperatur. 
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Abbildung 8-15:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 1, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 19,977 + 0,0573 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-16:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 1, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 18,685 + 0,0485 x Temperatur. 
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Abbildung 8-17:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 2, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 51,245 - 0,3231 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-18:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 2, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 49,214 - 0,3300 x Temperatur. 
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Abbildung 8-19:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 3, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 36,894 - 0,1395 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-20:  Regressionsgerade: Tier C, Temperatursonde 3, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 37,346 - 0,2143 x Temperatur. 
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Abbildung 8-21:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 1, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 58,375 - 0,3301 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-22:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 1, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 56,485 - 0,3345 x Temperatur. 
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Abbildung 8-23:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 2, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 42,431 - 0,1558 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-24:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 2, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 43,314 - 0,1782 x Temperatur. 
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Abbildung 8-25:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 3, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 55,317 - 0,3047 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-26:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 3, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = 52,603 - 0,2760 x Temperatur. 
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Abbildung 8-27:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 4, konventionelle CT-
Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = - 61,076 + 2,5903 x Temperatur. 
 
Abbildung 8-28:  Regressionsgerade: Tier D, Temperatursonde 4, erweiterte CT-Skala.  
Regressionsgleichung: CT-Wert = - 47,603 + 2,1808 x Temperatur. 
  
 98 
8.5 Danksagung 
Herrn Professor Dr. med. Andreas H. Mahnken gilt an dieser Stelle mein 
aufrichtiger Dank für die Überlassung des interessanten Themas. 
 
Herzlichst danken möchte ich Herrn PD Dr. med. Philipp Bruners für all die 
Mühe und Zeit, die er investiert hat, um mich beim Gelingen dieser Arbeit zu 
unterstützen. Vielen Dank für die immer freundliche, hilfsbreite und konstruktive 
Begleitung meiner Promotionsarbeit. 
 
Frau Dipl.-Stat. Christina Fitzner danke ich für die Einarbeitung in das 
Statistikprogramm SAS, die allzeit freundliche Beratung und die Unterstützung 
bei den statistischen Auswertungen. 
 
Bei meiner Familie und meinen Freunden möchte ich mich an dieser Stelle für 
die einzigartige Unterstützung während meines Studiums und beim Verfassen 
dieser Arbeit bedanken.  
  
 99 
8.6 Erklärung zur Datenaufbewahrung 
 
Erklärung § 5 Abs. 1 zur Datenaufbewahrung 
 
Hiermit erkläre ich, dass die dieser Dissertation zugrunde liegenden 
Originaldaten 
 
- bei mir, Eva Michaela Simone Rösch, Schlottfelder Winkel 19, 52074 
Aachen 
 
hinterlegt sind. 
